Bedeutung des Volume Rendering in der Diagnostik der Koronargefäße mittels Mehrschichtspiral-CT by Dedden, Katrin Margarete
”
Bedeutung des Volume Rendering in der
Diagnostik der Koronargefa¨ße mittels
Mehrschichtspiral-CT“
Von der Medizinischen Fakulta¨t
der Rheinisch -Westfa¨lischen Technischen Hochschule Aachen
zur Erlangung des akademischen Grades einer Doktorin der Medizin
genehmigte Dissertation
vorgelegt von
Katrin Margarete Dedden
aus Mo¨nchengladbach
Berichter: Universita¨tsprofessor Dr.med.Dipl. Ing. Thomas Schmitz -Rode
Professor Dr.med.Rainer Hoffmann
Tag der mu¨ndlichen Pru¨fung: 25. 01. 2005
Diese Dissertation ist auf den Internetseiten der Hochschulbibliothek online verfu¨gbar.

Abku¨rzungsverzeichnis
2D zweidimensional
2SD zweifache Standardabweichung
3D dreidimensional
a Jahre
A. Arteria
Aa. Arteriae
a.p. anterior-posterior
Abb. Abbildung
Abw. Abweichung
ACV Adaptive Cardio Volume
AHA American Heart Association
BMI Body Mass Index
BRD Bundesrepublik Deutschland
CAUD caudal
CD-R Compact Disc Recordable
cm Zentimeter
CRAN cranial
CT Computertomographie
d Tischvorschub pro Umdrehung der Gantry
D Durchmesser
d.h. das heißt
die Tage
EBCT Electron Beam Computertomography
eff. effektiv
EKG Elektrokardiographie
et al. et alea (und andere)
etc. et cetera
Fa. Firma
G Gauge
HE Hounsfield-Einheit
ii
HF Herzfrequenz
I Ro¨hrenstrom
ICRP International Commission on Radiation Protection
IMP Institut fu¨r Medizinphysik
IVUS Intravaskula¨rer Ultraschall
kg Kilogramm
KHK Koronare Herzkrankheit
kV Kilovolt
kW Kilowatt
LAD Left anterior descending (Coronary Artery)
LAO Links-anterior-oblique Projektionsrichtung
LCA Left Coronary Artery
LI Lineare Interpolation
LM Left main (Coronary Artery)
M Anzahl der Einzelschichten
m ma¨nnlich
m2 Quadratmeter
mAs Milliampe`re
max Maximum
min 1.Minuten, 2.Minimum
MIP Maximumintensita¨tsprojektion
ml Milliliter
mm Millimeter
MOD Magnetooptische Diskette
MPR Multiplanare Reformation
MRT Magnetresonanztomographie
ms Millisekunden
MSCT Mehrschichtspiral-Computertomographie
mSv Millisievert
MW Mittelwert
n Anzahl
neg. negativ
NYHA New York Heart Association
P Leistung
p Pitchfaktor
PACS Picture Archiving and Communication System
PC Personal Computer
pos. positiv
QCA Quantitative Coronary Angiography
R Scanbereich
RAO Rechts-anterior-oblique Projektionsrichtung
iii
RCA Right Coronary Artery
RCX Ramus circumflexus
RIVA Ramus interventricularis anterior
ROI Region of Interest
RWTH Rheinisch Westfa¨lische Technische Hochschule
S 1. Schichtdicke, 2. Stenosegrad
s Sekunden
s.o. siehe oben
SD Standardabweichung
Seff effektive Schichtdicke
SI Scaninkrement
Skoll kollimierte Schichtdicke
SSD Surface Shaded Display
STS Sliding-thin-slab
t Zeit
Tab. Tabelle
trot Rotationszeit der Gantry
tRR maximale Herzzykluszeit
TV Tischvorschub
U Spannung
USA United States of America
VA Virginia
VE Virtuelle Endoskopie
VR Volume Rendering
VRT Volume Rendering Technik
Vv. Venae
w 1. Filterweite, 2. weiblich
WHO World Health Organization
x¯ Mittelwert
z La¨ngsachse
z.B. zum Beispiel
% Prozent
◦ Grad
ϕ Fa¨cherwinkel
ω Interpolationsgewicht∑
Summe
iv
Inhaltsverzeichnis
1 Einleitung 1
2 Technische Grundlagen 5
2.1 Entwicklung der Computertomographie . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
2.2 Aufbau eines Spiral-CT . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
2.2.1 Mehrzeilen-Detektorsysteme . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
2.3 Aufnahmetechnik und Bildrekonstruktion . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
2.3.1 Aufnahmeparameter . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
2.3.2 Bildrekonstruktion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
2.4 EKG-synchronisierte Herzaufnahmen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
2.5 Nachverarbeitungstechniken . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
2.5.1 Zweidimensionale Darstellungsformen . . . . . . . . . . . . . . . 15
2.5.2 Dreidimensionale Darstellungsformen . . . . . . . . . . . . . . . 16
2.6 Funktionen der Virtuoso Workstation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
2.6.1 Werkzeuge der Volume Rendering Technik (VRT) . . . . . . . . 17
2.6.1.1 Ebenen und Schnittverfahren . . . . . . . . . . . . . . 17
2.6.1.2 Fensterung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
2.6.1.3 Messverfahren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
3 Material und Methode 21
3.1 Studiendesign . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
3.2 Patientenkollektiv . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22
3.3 Datenaquisition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
3.3.1 MSCT-Untersuchung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
3.3.2 Datenauswertung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
3.3.2.1 Qualita¨t der Darstellung . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
3.3.2.2 Detektion und Quantifizierung von Stenosen . . . . . . 33
3.3.2.3 Durchmesserbestimmung . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
3.3.3 Konventionelle Koronarangiographie . . . . . . . . . . . . . . . 35
vi Inhaltsverzeichnis
4 Ergebnisse 39
4.1 Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie . . . . . . . . . . . . . . 39
4.1.1 Darstellungsqualita¨t der einzelnen Koronarsegmente . . . . . . . 40
4.1.2 Darstellungsqualita¨t der Koronararterien . . . . . . . . . . . . . 45
4.1.3 Korrelation zwischen Herzfrequenz und Scorewerten . . . . . . . 45
4.2 Stenosedetektion und -quantifizierung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
4.2.1 Stenosedetektion mit dem MSCT . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
4.2.2 Stenosequantifizierung und Messpra¨zision des MSCT . . . . . . 49
4.3 Messpra¨zision der MSCT im 3D-VRT-Modus . . . . . . . . . . . . . . . 51
4.3.1 Durchmesserbestimmung und -vergleich zur QCA . . . . . . . . 51
4.3.2 Korrelation zwischen mittlerer Herzfrequenz und Durchmesser-
differenz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
5 Diskussion 55
5.1 Darstellungsqualita¨t . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
5.2 Stenosedetektion und -quantifizierung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
5.3 Bestimmung der Messpra¨zision . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
5.4 Schlussfolgerung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
6 Zusammenfassung 73
A Tabellen und Grafiken 75
Literaturverzeichnis 102
Tabellenverzeichnis 111
Abbildungsverzeichnis 114
Danksagung 117
Lebenslauf 118
Kapitel 1
Einleitung
In den industrialisierten und sozioo¨konomisch hochentwickelten Staaten ist die koro-
nare Herzkrankheit (KHK) bekannt als eine der meist verbreiteten Krankheiten und
mit einem Anteil von 30% an der Gesamtmortalita¨t die ha¨ufigste Todesursache [1]. Die
KHK manifestiert sich zum gro¨ssten Teil in der chronischen Angina pectoris, die mit
einer ja¨hrlichen Inzidenz von 0,6% - 0,8% bei u¨ber 55 ja¨hrigen auftritt [2].
In der Kardiologie ist die bildgebende Diagnostik der Koronararterien von großer Be-
deutung. Als Goldstandard ist die invasive Koronarangiographie bislang unumstrit-
ten das fu¨hrende Verfahren zur Darstellung der Koronaranatomie [3]. Die Zahl der
diagnostischen Koronarangiographien in Deutschland hat sich in den letzten 10 Jahren
nahezu verdreifacht. Im Jahr 2001 wurden in der BRD 611 882 diagnostische Koronar-
angiographien durchgefu¨hrt (Vorjahr 594 898; +2,8%) [4]; in den Vereinigten Staaten
waren es mehr als eine Million [5]. Neben den diagnostischen Herzkatheteruntersuch-
ungen werden weltweit auch interventionelle Koronarangiographien durchgefu¨hrt. Die
Anzahl solcher therapeutischen Eingriffe ist seit der Einfu¨hrung dieses Verfahrens ja¨hr-
lich angestiegen. Wa¨hrend vor 10 Jahren in der BRD noch 44 528 Interventionen ge-
meldet wurden, hat sich die Zahl bis zum Jahr 2001 auf 195 280 mehr als vervierfacht.
Der Prozentsatz der Interventionen an den diagnostischen Katheteruntersuchungen ist
seit 1991 jedoch von etwa 20% nur auf knapp 30% im Jahre 2001 gestiegen [4].
Obwohl die Koronarangiographie seit einigen Jahren ein sicheres Untersuchungsverfahr-
en mit geringer Komplikationsrate (Letalita¨t 0,1%) ist [6], wird nach nicht-invasiven
und kostengu¨nstigeren neuen Screening-Untersuchungen fu¨r die Diagnostik der KHK
geforscht.
Seit der Einfu¨hrung des Elektronenstrahl-CT (EBCT) 1983 ist es mo¨glich, nicht-invasiv
Koronarplaques und Verkalkungen der Koronargefa¨ße darzustellen. Mit Hilfe veno¨s
applizierten Kontrastmittels gelingt auch eine EBCT-Koronarangiographie und damit
die Detektion von Stenosen. Trotz des Vorteils einer hohen zeitlichen Auflo¨sung wird
die diagnostische Wertigkeit des EBCT durch erho¨htes Bildrauschen, die vermehrte
Zahl an Bewegungsartefakten, die zu große Schichtdicke, die schlechte Reproduzier-
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barkeit der Calcium-Score-Werte, die mangelnde Detektierbarkeit von nicht-kalzifizier-
ten atheromato¨sen Plaques und die begrenzte dreidimensionale Bildverarbeitung und
Bildqualita¨t limitiert [5].
Mit der neuen Technik des retrospektiv Elektrokardiogramm (EKG) - gegateten Mehr-
schichtspiral-CT (MSCT) kann nun erstmals eine bewegungsartefaktfreie CT-Koronar-
angiographie durchgefu¨hrt werden [7].
Die deutliche Verbesserung der ra¨umlichen Auflo¨sung erkla¨rt sich durch die Verringer-
ung der Kollimation auf 1mm mit einer Schichtdicke von 1,25mm. Die zeitliche Auf-
lo¨sung bei der Koronariendarstellung ist auf die simultane Aquisition von vier Schich-
ten, die Verku¨rzung der Rotationszeit auf 500ms und die maximale zeitliche Auflo¨sung
von 125ms zuru¨ckzufu¨hren [8]. Die retrograde Zuordnung der Daten zu einem par-
allel zum Scanvorgang aufgezeichneten EKG-Signal ermo¨glicht Bildrekonstruktionen
zu beliebigen Herzphasen, wodurch individuell fu¨r jede Koronararterie eine optimale,
artefaktarme bzw. artefaktfreie Darstellung erreicht werden kann [9].
Die du¨nne Kollimation in der MSCT und die Bildrekonstruktion zu verschiedenen Pha-
sen des Herzzyklus fu¨hren zu einer hohen Anzahl an axialen Bildern. Um die retro-
spektiv EKG-synchronisierte Mehrschichtspiral-CT fu¨r die Diagnostik im klinischen
Alltag nutzen zu ko¨nnen, beno¨tigt man spezielle Techniken zur Visualisierung der Herz-
strukturen, welche die Menge zu beurteilender Einzelbilder deutlich reduzieren.
Als sogenannte Nachverarbeitungstechniken sind ausgehend von den axialen Schich-
ten die Multiplanare Reformation (MPR), die Maximumintensita¨tsprojektion (MIP),
die Volume Rendering Technik (VRT), Surface Shaded Display (SSD) und die virtuell
endoskopische Bildgebung als Sonderfall der VRT bekannt [10]. Die axiale Darstellung
gilt als Goldstandard fu¨r detaillierte morphologische Bildanalysen, obwohl es gerade
in der Bewertung der Koronarmorphologie durch das Fehlen der dritten Dimension zu
Problemen und Fehleinscha¨tzungen kommt [9]. Den u¨brigen genannten Bildgebungs-
verfahren kommt aufgrund der verbesserten ra¨umlichen Darstellung eine zunehmende
Bedeutung zu.
Seitdem die Technik des retrospektiv EKG-Gating MSCT in vielen Zentren fu¨r die
ta¨gliche radiologische Routine zur Verfu¨gung steht, wird intensiv an der Frage der
diagnostischen Wertigkeit dieses Verfahrens geforscht. Unter der Vorstellung, dass die
Volumenbildgebung mit dem MSCT als nicht-invasives Verfahren in der Zukunft bei
einem Teil der Patienten die invasive Koronarangiographie als diagnostische Routine-
untersuchung zur Quantifizierung der koronaren Herzkrankheit ablo¨sen wird, werden
seither beide Verfahren hinsichtlich Darstellungsqualita¨t und Detektion von Stenosen
verglichen. Hinsichtlich der verschiedenen Visualisierungsmodalita¨ten ist zu bemerken,
dass alle genannten Verfahren auf ihre diagnostische Wertigkeit, jedoch nicht auf ihre
Messpra¨zision sowie Sensitivita¨t und Spezifita¨t der Stenosedetektion untersucht wur-
den. Eine solche Studie ist nur fu¨r die axiale Bilddarstellung bekannt [11, 12, 13].
Neben der axialen Bildgebung liegt die Zukunft der MSCT in der Nutzung des ge-
samten Untersuchungsvolumens. Fu¨r die klinische Routine kann die Technik des drei-
3dimensionalen Volume Rendering vorteilhaft sein. Die 3D-VRT ermo¨glicht dem Arzt
eine ganzheitliche Betrachtung der Organstrukturen [14, 15]. Hinzu kommt die zeit-
liche Information durch das EKG, durch die retrospektiv auch Informationen u¨ber
die Herzfunktion gewonnen werden ko¨nnen [16, 17, 18, 19]. Insgesamt fu¨hrt die drei-
dimensionale Darstellung zu einem deutlich besseren U¨berblick u¨ber den Verlauf der
einzelnen Koronararterien und verringert Fehleinscha¨tzungen der Koronarmorphologie,
wie sie mit den zweidimensionalen Verfahren vorkommen [9]. Die diagnostische Wertig-
keit der 3D-VRT wurde in verschiedenen Studien bereits untersucht [20, 21]. Um das
Verfahren aber in den klinischen Alltag integrieren zu ko¨nnen, muss auch die Mess-
genauigkeit im Vergleich zur quantitativen Koronarangiographie unter Beweis gestellt
werden.
Ziel dieser Studie ist, die Messpra¨zision bei der Durchmesser- und Stenosenbestimmung
mit der 3D-VRT im Vergleich zu der quantitativen Koronarangiographie zu eruieren
und daru¨ber hinaus die diagnostische Wertigkeit des Verfahrens zu betrachten.
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Kapitel 2
Technische Grundlagen
2.1 Entwicklung der Computertomographie
Die A¨ra der Computertomographie begann bereits vor 1970 mit einem von Houns-
field entwickelten Gera¨t. Diese erste Generation von CT-Gera¨ten arbeitete nach dem
Translations-Rotationsprinzip mit einem Nadelstrahl [22]. Dabei wurde das zu untersu-
chende Objekt von Strahlenquelle und Detektor in einer linearen Translationsbewegung
abgetastet. Der Vorgang wurde nach einer kleinen Rotation von einem Grad wiederholt.
Nach 5 Minuten und 180 Projektionen konnte eine einzelne Schicht auf einer 80 x 80 Ma-
trix dargestellt werden. Die ersten kommerziellen CT-Gera¨te im Jahre 1972 basierten
ebenfalls auf dem Translations-Rotations-Prinzip, jedoch mit einem Teil-Fa¨cherstrahl
[23]. Dadurch konnte die Untersuchungszeit bereits deutlich verku¨rzt werden. Mit der
Technik des Fa¨cherstrahls, der einen gro¨ßeren Detektorbogen ausnutzt und somit eine
vollsta¨ndige Projektion zeitgleich erfasst, konnte 1976 das Rotations-System fu¨r die
Ganzko¨rpercomputertomographie eingefu¨hrt werden [23]. Bei diesem System konnten
in den 70er Jahren zwei Gantrykonstruktionen unterschieden werden. Zum einen gab es
Systeme, bei denen sowohl die Ro¨ntgenro¨hre als auch der Detektor um den Patienten
rotierten, zum anderen waren Systeme erha¨ltlich, bei denen ein ringfo¨rmiger Detek-
torkranz den Patienten umgab und nur die Ro¨ntgenro¨hre beweglich war. Mit beiden
Systemen war es nun mo¨glich, innerhalb weniger Sekunden eine Schicht zu erfassen
und in akzeptablen Zeiten von unter einer Minute kleinere Ko¨rperabschnitte zu scan-
nen [24].
Ziel aller Bemu¨hungen um den Fortschritt in der Computertomographie ist die Ver-
ku¨rzung der Scanzeit [25]. Die Verbesserung der Bildqualita¨t, die Reduktion der Dosis
fu¨r den Patienten und die Verringerung der Untersuchungskosten spielen eine kleinere
Rolle [23]. In den 80er Jahren wurden die beschriebenen Rotationssysteme zuna¨chst
optimiert und erreichten Scanzeiten fu¨r schnelle Einzelschichtaufnahmen von etwa 2
Sekunden. Da die bekannten Systeme mit Hilfe von Kabeln die Energie an die Ro¨nt-
genro¨hre lieferten und die Scandaten ebenfalls via Kabel in den Computer transferiert
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wurden, konnte jeweils nur eine Rotation um 360◦ in eine Richtung erfolgen, bevor die
Gantry anhalten musste und die na¨chste Schicht in entgegengesetzter Richtung abge-
tastet werden konnte. Im Jahre 1987 kamen die ersten CT-Gera¨te mit kontinuierlicher
Aufnahmetechnik und dem Prinzip der Dauerrotation auf den Markt, bei denen Rota-
tionszeiten der Gantry von einer Sekunde typisch waren. Ermo¨glicht wurde dies durch
die Einfu¨hrung der Schleifringtechnik, bei der die Energie u¨ber einen Schleifring statt
u¨ber ein Kabel an die Ro¨ntgenro¨hre weitergegeben wird [26].
Die Schleifringtechnik erweiterte das Spektrum der Mo¨glichkeiten in der CT-Diagnostik
und stellte die Voraussetzung fu¨r die Entwicklung des ersten Spiral-CT Anfang der 90er
Jahre dar [27]. Erstmals konnten durch Dauerrotation der Gantry und kontinuierlichen
Tischvorschub schnelle Volumenaufnahmen erstellt werden. Ein enormer Fortschritt der
CT-Entwicklung ist die Einfu¨hrung von Mehrschicht-Spiral-CT-Systemen mit 4 Detek-
torkra¨nzen und einer Rotationszeit der Gantry von 500ms [28]. Daraus resultiert eine
Verku¨rzung der Untersuchungszeit um den Faktor 8. Das fu¨r diese Studie verwendete
SOMATOM Volume Zoom Gera¨t von Siemens ist seit 1998 auf dem Markt. Seit 2002
ist eine neue Generation von Mehrschicht-Spiral-CT-Gera¨ten erha¨ltlich [29], die die
gleichzeitige Aquisition von 16 und mehr Schichten erlaubt.
In den folgenden Unterkapiteln sollen die wesentlichen technischen Grundlagen der
Spiral-CT und insbesondere der Mehrschicht-Spiral-CT-Systeme erla¨utert werden. Die
technischen Besonderheiten, die bei EKG-korrelierten Herzaufnahmen von Bedeutung
sind, werden speziell hervorgehoben. Des weiteren soll in diesem Kapitel auf die Nach-
verarbeitungstechniken, insbesondere das Volume Rendering, und deren Grundlagen
eingegangen werden.
2.2 Aufbau eines Spiral-CT
Ein Spiral-CT beinhaltet den Generator, die Untersuchungseinheit, den Patiententisch,
Schaltschra¨nke fu¨r die Technik, Rechner, Steuerpult und Klimaanlage. Die Gantry und
die Patientenliege stellen dabei die beiden gro¨ßten Bestandteile dar. Beim SOMATOM
Volume Zoom betra¨gt die O¨ffnung der Gantry 70 cm, das Messfeld hat eine Gro¨ße von
50 cm. In der Gantry liegen sich die Ro¨ntgenro¨hre und der Detektor gegenu¨ber, das
Drehzentrum befindet sich 60 cm von der Ro¨hre entfernt. Daraus resultiert bei einer
Rotationszeit von 500ms eine Beschleunigung vom 10-Fachen der Erdbeschleunigung,
woraus sich extrem hohe Fliehkra¨fte an den einzelnen Bestandteilen ermitteln lassen.
Die elektrische Energie gelangt u¨ber Schleifringe zur Ro¨ntgenro¨hre. Die vom Detektor
aufgenommenen Daten werden ebenfalls u¨ber Schleifringe auf den Rechner transferiert.
Die Abbildung 2.1 zeigt schematisch den Aufbau einer Gantry.
Die beno¨tigten Ro¨ntgenro¨hrenleistungen, die mit der Einfu¨hrung des Spiral-CT deutlich
erho¨ht wurden, liegen zwischen 20 - 60 kW mit Spannungswerten von 80 - 140 kV [30].
Die genannten Spitzenwerte ko¨nnen jedoch nicht fu¨r Untersuchungen u¨ber 30 Sekunden
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Abbildung 2.1: a) Querschnitt durch die Gantry eines Spiral-CT.
b) U¨ber Schleifringe wird die Energie an die Ro¨ntgenro¨hre weitergegeben (nach [23]).
verwendet werden, da es zu einer U¨berhitzung des Anodentellers und einer U¨berfor-
derung der Generatoren kommt. Im Gegensatz zum Einzelschicht-Spiral-CT kann die
Ro¨ntgenleistung bei Mehrschicht-Spiral-CT-Gera¨ten aufgrund des vergro¨ßerten Raum-
winkels bei der Abtastung besser ausgenutzt werden. Durch die bis zu 8-fach verringerte
Untersuchungszeit ko¨nnen ho¨here Ro¨ntgenleistungen verwendet werden [23]. Das SO-
MATOM Volume Zoom Gera¨t stellt zudem zwei Fokusgro¨ßen zur Verfu¨gung. Der kleine
Fokus mit 0,7 x 0,9mm eignet sich fu¨r du¨nne Schichten mit hoher Auflo¨sung, und der
gro¨ßere Fokus mit 0,8 x 1,2mm sollte bei grossen Volumina und Niedrigkontrastauflo¨-
sungen verwendet werden.
Zu einem CT-Gera¨t geho¨ren immer auch Filter, Blenden und Kollimatoren. Die nahe
der Ro¨ntgenro¨hre befindlichen Blenden (Bleitubus und feste Blende) reduzieren den
Strahlenkegel auf den fu¨r den Detektor passenden Strahlenfa¨cher. Eine variable Blende
nahe dem Detektor ermo¨glicht die Eingrenzung des Fa¨chers auf die exakte Schichtdicke.
Fu¨r reale Foki resultiert ein trapezfo¨rmiges Schichtprofil mit Halbschattenbereichen
(Penumbra), die durch eine bewegliche detektornahe Blende reduziert werden ko¨nnen.
Eine feste Blende mit der Weite der maximalen Kollimierung direkt vor dem Detektor
minimiert Signalbeitra¨ge aus Streustrahlung. Diese Beitra¨ge werden zusa¨tzlich durch
optionale Streustrahlungskollimatoren, Systeme aus du¨nnen Einzellamellen, reduziert.
Mit Hilfe von verschiedenen Filtern wird schließlich das Spektrum der Ro¨ntgenstrahlen
eingegrenzt.
Die Datenerfassung erfolgt u¨ber den Detektorkranz. Der Detektor muss die auftreffende
Ro¨ntgenintensita¨t in ein elektrisches Signal umformen, versta¨rken und aus den analo-
gen Signalen digitale erzeugen. Die vielen Anforderungen an ein Detektorsystem wie
z.B. schnelles zeitliches Ansprech- und Abklingverhalten, geringes Nachleuchten, gerin-
ge Strahlungsdrift und geringes Elektronikrauschen im Vergleich zum Quantenrauschen
bestimmen Aufbau und Material des Detektors. Es sind zwei wesentliche Detektorarten
bekannt: zum einen mit dem Edelgas Xenon unter hohem Druck gefu¨llte Ionisations-
kammern, zum anderen Szintillationsdetektoren in Form von Kristallen (Ca¨sium-Jodid,
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Cadmium-Wolframat) oder keramischen Stoffen (Gadoliniumoxysulfid) [23]. Beide Ar-
ten besitzen Vor- und Nachteile in Bezug auf die genannten Anforderungen [23]. Im
Falle des SOMATOM Volume Zoom wurden wie bei allen Mehrschicht-Spiral-CT’s ke-
ramische Detektoren verwendet [28], die besser zu großen Detektorarrays zusammen-
gesetzt werden ko¨nnen als Ionisationskammern. Bei der Planung eines Detektorarrays
sollte die Forderung nach hoher geometrischer Effizienz, d.h. nach mo¨glichst geringen
Totra¨umen in z-Richtung beachtet werden. Dies gilt insbesondere fu¨r die Mehrschicht-
Spiral-CT-Gera¨te, deren Detektoraufbau im folgenden Unterkapitel beschrieben wird.
2.2.1 Mehrzeilen-Detektorsysteme
Der Detektorkranz eines Multidetektor-Spiral-CT besteht im Gegensatz zum einfachen
Spiral-CT aus mehreren kleinen Einzeldetektoren, die je nach gewu¨nschter Untersuch-
ung zusammengeschaltet werden ko¨nnen. Dabei wird grundsa¨tzlich zwischen zwei ver-
schiedenen Detektorsystemen unterschieden [3].
1. Fixed-Array-Detektor
Dieser Detektor besteht aus Detektorelementen gleicher Gro¨ße, die elektronisch
zu unterschiedlichen Schichtdicken zusammengefasst werden ko¨nnen. Besteht der
Detektorkranz beispielsweise aus 16 Elementen der Gro¨sse 1,25mm, dann ko¨nnen
die Schichtdicken 4 x 1,25mm, 4 x 2,5mm, 4 x 3,75mm und 4 x 5mm abha¨ngig
von den gewu¨nschten Schwerpunkten der Untersuchung kollimiert werden.
2. Adaptive-Array-Detektor
Der von Siemens fu¨r das SOMATOM Volume Zoom entwickelte Detektor besteht
aus 8 Detektorelementen, die entlang der z-Achse unterschiedlich breit sind. Bei
einem parallelen Aufbau nimmt die Breite vom Zentrum zur Peripherie hin zu
(1mm; 1,5mm; 2,5mm; 5mm). Durch fokusseitige Kollimierung, detektorseiti-
ge elektronische Zusammenfassung der Messsignale und Einblendung ko¨nnen die
Schichtdicken 2 x 0,5mm, 4 x 1,0mm, 4 x 2,5mm, 4 x 5mm und 2 x 8mm kolli-
miert werden. Das geometrische Design (aussen große Detektorelemente) mini-
miert die Totra¨ume in z-Richtung und optimiert die geometrische Effizienz [23].
Abbildung 2.2: Adap-
tive Array Detektor mit
unterschiedlicher Brei-
te der 8 Detektorele-
mente; es stehen 5
verschiedene Kollima-
tionen zur Verfu¨gung
(nach [31]).
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2.3 Aufnahmetechnik und Bildrekonstruktion
2.3.1 Aufnahmeparameter
Mit einem Spiral-CT ko¨nnen nicht mehr nur einzelne aufeinanderfolgende Schichten,
sondern ganze Volumina in einem Scanvorgang aufgenommen werden. Das Aufnahme-
prinzip beruht auf der Dauerrotation der Gantry bei kontinuierlichem Vorschub des
Patienten durch das Messfeld. Dabei wird der Patient entlang der z-Achse auf einer
spiralfo¨rmigen Bahn abgetastet. Es entstehen im Gegensatz zur sequentiellen CT Daten
in nicht-planarer Geometrie, die einer Nachverarbeitung bedu¨rfen (Kapitel 2.3.2). Die
Abbildung 2.3 verdeutlicht die Entstehung der spiralfo¨rmigen Bahn der Ro¨ntgenro¨hre
um den Patienten.
Abbildung 2.3: Spiralfo¨rmige Abtastung des Volumens.
Die Ro¨ntgenro¨hre rotiert auf einer Kreisbahn, befindet sich allerdings relativ zum Patienten auf
einer spiralfo¨rmigen Bahn (entnommen aus [23]).
Abha¨ngig von zu untersuchendem Organ und Fragestellung werden verschiedene Auf-
nahmeprotokolle fu¨r die Untersuchung genutzt. Die Parameterauswahl ist der in der
sequentiellen CT nahezu identisch. Es werden Spannung U , Ro¨hrenstrom I, Leistung
P , Anzahl M und Dicke S der Schichten, Rotationszeit der Gantry trot, Rekonstrukti-
onsinkrement RI und Scanbereich R festgelegt. Bei der Spiral-CT muss zusa¨tzlich noch
der Tischvorschub d pro Umdrehung der Gantry gewa¨hlt werden, der in [mm
360◦ ] angege-
ben wird. Bei den Mehrschicht-Spiral-CT’s wird die Anzahl M der simultan erfassten
Schichten angegeben. Auf die mo¨glichen Kollimierungen bei 4-Zeilern wurde bereits in
Kapitel 2.2.1 eingegangen.
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Das Verha¨ltnis zwischen Tischvorschub d und Schichtdicke S wird als Pitch bezeichnet
und ha¨ngt eng mit der Bildqualita¨t und der Dosis zusammen. Die allgemeine Definition
des Pitchfaktors fu¨r ein einfaches Spiral-CT lautet [3]:
p =
d
S
Bei einem MSCT bezeichnet man den Quotienten aus Tischvorschub d und der Schicht-
kollimierung M · S als Pitchfaktor [32]:
p =
d
M · S
Legt man die zweite der beiden Definitionen zugrunde, so sollten fu¨r die Untersuchung
Pitchwerte zwischen 1 und 2 gewa¨hlt werden. Je niedriger der Pitchwert, desto ho¨her
die Dosis, je ho¨her der Pitchwert desto schneller die Untersuchung [24]. Pitchwerte
kleiner 1 fu¨hren zu einer U¨berlappung der Einzelschichten.
Die wichtigsten Vorteile der Mehrschicht-Spiral-CT sind die schnelle Rotation der Gan-
try von 500ms, die simultane Aufnahme von 4 Schichten und die Mo¨glichkeit der kon-
tinuierlichen Auswahl der Tischgeschwindigkeit. Daraus resultiert die Mo¨glichkeit, bei
hoher zeitlicher und o¨rtlicher Auflo¨sung anatomische Regionen mit du¨nnen Schichten
in akzeptablen Scanzeiten z.B. einer Atemanhaltephase zu untersuchen [33].
2.3.2 Bildrekonstruktion
Die Bildrekonstruktion erfolgt im Anschluss an die Datenaufnahme. Bei der sequen-
tiellen CT werden n Scans u¨ber 360◦ an den Positionen z1 bis zn aufgenommen. Die
Messwerte werden in einem Vorverarbeitungsschritt korrigiert und im Anschluss durch
Faltung und Ru¨ckprojektion zu n Bildern an den Positionen z1 bis zn zusammenge-
setzt [23]. Da bei der Spiral-CT durch die kontinuierliche Bewegung des Patienten in
z-Richtung nicht planare, inhomogene Daten erzeugt werden, fu¨hrt die Bildrekonstruk-
tion wie bei der sequentiellen CT zu Bewegungsartefakten [34]. Aus diesem Grund
wird im Anschluss an die Messwertkorrektur ein Zwischenschritt, die sogenannte z-
Interpolation, durchgefu¨hrt. Dabei wird fu¨r jede gewu¨nschte Bildposition zR aus den
Spiraldaten ein in sich mo¨glichst planarer Datensatz errechnet, so dass sich mehr als n
Bilder an beliebigen Positionen von z1 bis zn ergeben [23]. Ein Vorteil der Spiral-CT ist
die Entkopplung von Scanposition und Bildposition, da nach dem eigentlichen Scan-
vorgang Rekonstruktionsinkrement und Bildposition beliebig gewa¨hlt werden ko¨nnen.
Es sind verschiedene Verfahren der z-Interpolation bekannt. Auf das Prinzip der wich-
tigsten Verfahren wird im folgenden kurz eingegangen.
1. 360◦ lineare Interpolation (360◦LI)
Es wird zwischen Daten linear interpoliert, die in der gleichen Ro¨hrenwinkel-
stellung vor und hinter der gewu¨nschten Tischposition zR aufgenommen wurden
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und somit im Abstand d entlang der z-Achse voneinander entfernt liegen. Fu¨r
die Interpolation einer Schicht in der Position zR werden zwei 360
◦-Scans beno¨-
tigt, deren zu interpolierende Werte mit dem Interpolationsgewicht w gewichtet
werden [23].
2. 180◦ lineare Interpolation mit Datenrebinning (180◦LI)
Der fu¨r die Interpolation beno¨tigte Datenbereich wird durch Generieren eines
redundanten Spiraldatensatzes, der im Vergleich zum gemessenen Datensatz um
den Projektionswinkel von 180◦ versetzt ist, auf zweimal (180◦ + ϕ) reduziert (ϕ
entspricht dem Fa¨cherwinkel). Es wird eine lineare Interpolation zwischen den
redundanten Werten auf der urspru¨nglichen und der generierten Spirale, die am
na¨chsten zum gewu¨nschten Ort zR liegen, durchgefu¨hrt [23].
Neben den genannten Verfahren sind auch noch Interpolationen ho¨herer Ordnung be-
kannt, bei denen zwischen mehreren Daten aus verschiedenen Spiraldatensa¨tzen inter-
poliert wird. Die zugrundeliegenden sehr komplexen Algorithmen werden derzeit selten
benutzt und deshalb nicht na¨her erla¨utert. Die Abbildung 2.4 stellt exemplarisch das
Prinzip der genannten Algorithmen zur z-Interpolation dar.
Abbildung 2.4: Prinzip von zwei unterschiedlichen Algorithmen der z-Interpolation bei der Bild-
rekonstruktion von Datensa¨tzen des Einzelschicht-Spiral-CT (nach [35]).
Die z-Interpolation von Mehrschicht-Spiral-CT-Daten erfolgt nach dem gleichen Prin-
zip wie bei einfachen Spiral-CT-Datensa¨tzen. Es wird fu¨r jede Winkelstellung jeweils
zwischen den beiden Messwerten interpoliert, die am na¨chsten vor oder nach der ge-
wu¨nschten z-Position gemessen wurden, unabha¨ngig davon, mit welcher Zeile die Daten
aufgenommen wurden. Es kann auch hier zwischen 360◦MLI und durch Datenrebin-
ning ermo¨glichter 180◦MLI unterschieden werden, wobei das M fu¨r die Anzahl der
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zur z-Interpolation genutzten Aufnahmeschichten steht. Eine sich an die Interpolation
anschließende z-Filterung mittels eines Filters der Weite W und einer Filterfunktion
ermo¨glicht es bei der Mehrschicht-Spiral-CT, die effektive Schichtdicke und damit das
Bildpunktrauschen und die Ortsauflo¨sung festzulegen.
2.4 EKG-synchronisierte Herzaufnahmen
Um innerhalb einer Atemanhaltephase detaillierte, artefaktfreie Aufnahmen des ge-
samten Herzvolumens mit hoher ra¨umlicher und zeitlicher Auflo¨sung zu erhalten, sind
besondere Techniken bei der Bildaquisition und -rekonstruktion notwendig. Die Voraus-
setzungen dafu¨r sind mit Einfu¨hrung des Mehrschicht-Spiral-CT SOMATOM Volume
Zoom von Siemens geschaffen worden.
Parallel zum Scanvorgang wird das EKG-Signal des Patienten aufgenommen, um im
Anschluss an die Untersuchung eine phasenselektive Bildrekonstruktion (z.B. in der
bewegungsarmen Diastole) mit einem speziellen Algorithmus vornehmen zu ko¨nnen.
Dieses Verfahren nennt sich retrospektives EKG-Gating. Dabei werden nur Daten aus
einer vordefinierten Herzzyklusphase zur Bildrekonstruktion herangezogen. Es lassen
sich verschiedene Strategien fu¨r die Phasenselektion unterscheiden [7]. Allen Methoden
ist gemein, dass bei herzfrequenzangepasstem Tischvorschub dreidimensionale Herzbil-
der zu unterschiedlichen Herzzykluszeiten aus u¨berlappenden Schichten eines Scanvor-
ganges rekonstruiert werden ko¨nnen:
1. Gating mit relativer Verzo¨gerung
Es wird ein Zeitintervall relativ zur vorhergehenden R-Zacke im EKG zur Bestim-
mung des Startpunkes fu¨r die Rekonstruktionsphase benutzt. Dieses Intervall wird
in Prozent des RR-Intervalls angegeben und ist fu¨r jeden Herzzyklus individuell.
2. Gating mit absoluter Verzo¨gerung
Ein festes Zeitintervall zur vorhergehenden R-Zacke im EKG definiert den Start-
punkt der Rekonstruktionsphase. Das Zeitintervall wird absolut in [ms] angege-
ben und ist in jedem Herzzyklus identisch.
3. Absolut/relativ reverses Gating
Ein festes/relatives Zeitintervall vor der na¨chsten R-Zacke im EKG definiert den
Startpunkt der Rekonstruktionsphase. Das Intervall wird in [ms] angegeben und
ist ebenfalls in jedem Herzzyklus identisch.
In dieser Studie wurde die erste Methode benutzt, um Rekonstruktionen bei 30% - 80%
des RR-Intervalls zu berechnen.
Im Gegensatz zum retrospektiven EKG-Gating besteht auch die Mo¨glichkeit der pro-
spektiv EKG-getriggerten Herzaufnahme. Dabei wird das EKG des Patienten aufge-
zeichnet und ein Zeitpunkt im RR-Intervall festgelegt (z.B. 70% RR-Intervall), der
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einen einzelnen Scan in sequentieller Technik auslo¨st [3]. Abha¨ngig von der Herzfre-
quenz wird bei der na¨chsten oder u¨berna¨chsten Herzaktion ein erneuter Scan initia-
lisiert. Das Verfahren beno¨tigt eine geringere Strahlendosis. Es reagiert empfindlich
auf Herzfrequenza¨nderungen und Arrhythmien [36]. Rekonstruktionen zu verschiedenen
Herzzykluszeiten nach einem Scanvorgang sind nicht mo¨glich. Funktionelle Informatio-
nen gehen verloren und eine sekunda¨re Optimierung des Rekonstruktionszeitpunktes
ist nicht mehr mo¨glich.
Die eigentliche Rekonstruktion der Herzbilder zu den mittels EKG-Gating ermittelten
Herzzykluszeiten erfolgt mit speziellen Algorithmen, die sich von den bereits beschrie-
benen unterscheiden. Aufgrund der Notwendigkeit eines geringen Tischvorschubes zur
lu¨ckenlosen Volumenrekonstruktion verschlechtert sich mit den herko¨mmlichen Algo-
rithmen die zeitliche Auflo¨sung. Deshalb wurden speziell fu¨r die Rekonstruktion von
Herzbildern Mehrschichtspiralrekonstruktionsalgorithmen mit bestmo¨glicher zeitlicher
Auflo¨sung entwickelt [16]. Der von Siemens fu¨r die Herzbildgebung mit dem SOMA-
TOM Volume Zoom genutzte Adaptive-Cardio-Volume Algorithmus (ACV) soll im
folgenden kurz erla¨utert werden [37].
Der Algorithmus setzt sich aus einer Teilumlaufrekonstruktion zur Optimierung der
zeitlichen Auflo¨sung und aus einem Spiralgewichtungsverfahren zur Kompensation der
Tischbewegung wa¨hrend des Spiralscans zusammen. Zuna¨chst wird durch Spiralgewich-
tung fu¨r jede Bildposition ein planarer Einzelschichtteilumlaufdatensatz aus den vier
Detektorzeilen errechnet. Fu¨r jeden Projektionswinkel wird dabei zwischen den beiden
Schichten linear interpoliert, die am na¨chsten an der gewu¨nschten Bildposition liegen.
Bei Herzfrequenzen unter 65 1
min
wa¨hrend der Untersuchung wird ein Intervall einer
Herzphase zur Rekonstruktion des Teilumlaufes herangezogen, woraus eine konstante
zeitliche Auflo¨sung von 250ms resultiert. Bei Herzfrequenzen u¨ber 65 1
min
werden In-
tervalle aus zwei aufeinanderfolgenden Herzzyklen zur Berechnung eines planaren Teil-
Abbildung 2.5: Schematische Darstellung der
EKG-getriggerten Aufnahme von sequentiellen
Datensa¨tzen (entnommen aus [31]).
Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der
EKG-gegateten Aufnahme von Spiraldatensa¨t-
zen (entnommen aus [31]).
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umlaufes genutzt, was zu einer zeitlichen Auflo¨sung zwischen 125 und 250ms abha¨ngig
von der Herzfrequenz fu¨hrt [38]. Die planaren Teilumlaufdatensa¨tze werden mit einem
Einzeilenteilumlaufrekonstruktionsalgorithmus, der auf Fa¨cherstrahlgeometrie basiert,
verarbeitet. Es resultieren vollsta¨ndige Parallelstrahlprojektionen fu¨r einen Winkelbe-
reich von 180◦ sowie unvollsta¨ndige Projektionen mit redundanten Daten (Abb. 2.7).
Zur Unterdru¨ckung von Bewegungsartefakten wird ein Teil der redundanten Daten fu¨r
eine weiche U¨bergangsgewichtung genutzt. Aus diesem Spiralalgorithmus leitet sich
die feste Beziehung zwischen effektiver Schichtdicke und kollimierter Schichtdicke einer
Einzelschicht ab: Seff = 1, 25 · Skoll
Mit vorhergehend beschriebener retrospekiv EKG-gegateter Rekonstruktion kann in
jedem Herzzyklus ein kleines Bildvolumen aus u¨berlappenden Einzelschichten mit fe-
stem Inkrement erzeugt werden, dessen Aneinanderreihung ein Volumenbild des ge-
samten Herzens ergibt. Eine Volumenabdeckung ohne Lu¨cken kann dabei nur bei herz-
frequenzangepasstem Tischvorschub gewa¨hrleistet werden [16]. Legt man die zweite
Definition des Spiralpitch zugrunde (Kapitel 2.3.1), so ergibt sich folgende Begrenzung
des Pitches:
pitch <
(M − 1) · trot
tRR ·M
M entspricht der Anzahl der Schichten, trot ist die Rotationszeit der Gantry und tRR
steht fu¨r die maximal zu erwartende Herzzykluszeit [16]. Bei Herzfrequenzen zwischen
60 und 100 1
min
ergibt sich ein Pitchwert von 0,375, bei dessen Einhaltung die kontinu-
ierliche Volumenabdeckung gewa¨hrleistet ist.
2.5 Nachverarbeitungstechniken
Die in Kapitel 2.3.2 beschriebene Bildrekonstruktion der Spiraldatensa¨tze erzeugt n
Schichtbilder mit selbstgewa¨hlter Schichtdicke und Schichtu¨berlappung an n frei be-
stimmten Orten auf der z-Achse. Zur Darstellung und Weiterverarbeitung der Bilder
kann der digitale Datensatz u¨ber ein Computernetzwerk auf eine externe Workstation
(z.B. Virtuoso Workstation, Siemens, Erlangen) oder eine PACS-Workstation transfe-
riert werden. Aufgrund der kurzen Scanzeiten und der zunehmenden Anzahl an Un-
tersuchungen mehrerer Organsysteme ist die Zahl der Bilder enorm angestiegen, und
die Verwendung von Nachverarbeitungstechniken fu¨r die Diagnostik von Pathologien
ist aus dem Klinikalltag nicht mehr wegzudenken [40].
Eine Workstation ermo¨glicht unter anderem die Bestimmung von einzelnen CT-Werten
oder CT-Wertprofilen, die Eingabe von ROIs (region of interest) und deren Vermes-
sung, die Bestimmung von Volumina, Fla¨chen, Entfernungen und Winkeln sowie die
Verkleinerung, Vergro¨ßerung und Verschiebung der Bilder [23].
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Abbildung 2.7: Darstellung des Adaptive-Cardio-Volume-Algorithmus fu¨r die z-Interpolation bei
der Bildrekonstruktion von Kardiospiraldatensa¨tzen (nach [39]).
Aus den vorhandenen Originalbildern ko¨nnen Bilder in anderen Orientierungen erstellt
werden. Dabei werden zweidimensionale Darstellung (2D) und dreidimensionale Dar-
stellungen (3D) unterschieden. Die einzelnen Darstellungsformen sollen im folgenden
kurz erla¨utert werden.
2.5.1 Zweidimensionale Darstellungsformen
Es ko¨nnen verschiedene zweidimensionale Darstellungen unterschieden werden. Ge-
meinsam ist diesen Darstellungen, dass sie ausschließlich aus den Original-CT-Werten
zusammengesetzt sind. Ausgehend von den meist axial aufgenommenen und rekonstru-
ierten Bildern ko¨nnen Darstellungen in jeder Orientierung durch einfaches Stapeln der
Bildzeilen bzw. -spalten der aufeinanderfolgenden Serien aufgebaut werden. Das be-
nutzte Verfahren nennt man multiplanare Reformatierung (MPR). Die Bilder ko¨nnen
in beliebiger Richtung z.B. transversaler, sagittaler und koronarer Orientierung erstellt
und beurteilt werden.
Durch eine Zusammenfassung von du¨nnen Einzelschichten zu beliebig dicken Schichten
ko¨nnen in Einzelfa¨llen bestimmte Strukturen besser dargestellt werden. Das Verfahren
nennt sich
”
sliding-thin-slab“ (STS), ist jedoch nicht u¨berall verfu¨gbar [23].
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2.5.2 Dreidimensionale Darstellungsformen
Mit den verschiedenen dreidimensionalen Darstellungen wird versucht, das gescann-
te Volumen mo¨glichst realistisch abzubilden und die den Betrachter interessierenden
Strukturen besonders hervorzuheben. Bei den meisten 3D-Verfahren gehen die Original-
CT-Werte verloren. Um Bilder mit hoher ra¨umlicher Auflo¨sung in der z-Achse zu er-
halten, muss die Aufnahme der Daten mit einer geringen Schichtdicke (Kollimation
4 x 1mm) und hoher U¨berlappung erfolgen. Es werden Oberfla¨chendarstellungen, Pro-
jektionsdarstellungen, Volumenvisualisierung und virtuelle Endoskopie unterschieden.
Bei allen Verfahren wird ein zweidimensionales Bild aus einer vorgegebenen Betrach-
terposition errechnet, welches einen ra¨umlichen Eindruck vermittelt.
1. Surface Shaded Display (SSD)
Der Betrachter legt eine Beobachtungsrichtung und einen Schwellenwert fest. Der
Computer bestimmt alle Punkte aus dem 3D-Volumen entlang des Suchstrahls,
an denen der Schwellenwert vom Betrachter aus gesehen zum ersten Mal erreicht
oder u¨berschritten wird. Aus den erhaltenen Punkten wird eine Oberfla¨che er-
zeugt, die von einer virtuellen Lichtquelle beleuchtet wird. Durch die Schattenef-
fekte entsteht eine schwellenwertbasierte Oberfla¨chendarstellung, die weniger zur
Diagnostik als zur Befunddokumentation geeignet ist [41].
2. Maximum Intensity Projections (MIP)
Es kommt jeweils der Punkt aus dem 3D-Volumen entlang der Beobachtungsachse
direkt zur Abbildung, der den maximalen CT-Wert aufweist. Es entsteht ein zwei-
dimensionales Projektionsbild. Bei Betrachtung einer Serie von MIP-Bildern aus
unterschiedlichen Betrachterpositionen entsteht ein ra¨umlicher Zusammenhang
[23]. Das Verfahren eignet sich zur Darstellung kontrastmittelgefu¨llter Struktu-
ren [40].
3. Volume Rendering (VR)
Mit diesem Verfahren gehen die Original-CT-Werte, die wa¨hrend des Scans aufge-
nommen wurden, nicht verloren, sondern werden direkt fu¨r den Aufbau des Bildes
verwendet. Aus der Richtung des Betrachters werden entlang des Suchstrahles
jedem CT-Wertintervall u¨ber frei wa¨hlbare Transferfunktionen Opazita¨ts- und
Farbwerte zugeordnet. Die Summe aller auf diese Weise gewichteten Voxel kommt
als zweidimensionales Bild zur Darstellung. Der dreidimensionale Eindruck dieser
Darstellung ist sehr gut und kann u¨ber den Einsatz von Farbintensita¨ten noch
verbessert werden. Das Volume Rendering eignet sich besonders gut zur Pra¨sen-
tation von Gefa¨ßba¨umen im topographischen Umfeld [42].
4. Virtuelle Endoskopie (VE)
Die virtuelle Endoskopie ist eine Sonderform des Volume Rendering und wird
auch perspektivisches Volume Rendering genannt. Es liegt das gleiche Prinzip
wie beim Volume Rendering vor, allerdings wird durch spezielle Opazita¨tsfunk-
tionen eine perspektivische Darstellung der nahen Umgebung des Betrachters in
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Blickrichtung erzeugt. Es erscheint der Eindruck, als fliege man mit einer Kamera
durch das Innere der Ko¨rperstrukturen. Dieses Verfahren eignet sich zur nicht-
invasiven Endoskopie diverser Hohlsysteme des Ko¨rpers mit dem Vorteil, in jeder
beliebigen Richtung die Strukturen betrachten zu ko¨nnen [43].
2.6 Funktionen der Virtuoso Workstation
Fu¨r die Bearbeitung und Auswertung der CT-Bilder dieser Studie wurde die Virtuoso
Workstation der Fa. Siemens (Forchheim, Deutschland) verwendet. Alle Arbeitsschritte
wurden im Volume Rendering Modus durchgefu¨hrt. In diesem Abschnitt sollen einige
ha¨ufig genutzte Funktionen der Virtuoso Workstation im Volume Rendering Modus
erga¨nzend zu den Erla¨uterungen in den folgenden Kapiteln erkla¨rt werden.
2.6.1 Werkzeuge der Volume Rendering Technik (VRT)
2.6.1.1 Ebenen und Schnittverfahren
Mit dem Mauszeiger kann der Datenblock beliebig gedreht, rotiert und gewendet wer-
den. Durch das Einblenden verschiedener Schnittebenen ist es mo¨glich, den Volumen-
block zu durchmustern, indem die Ebene durch das Objekt gefu¨hrt wird. Alle Ob-
jektanteile, die bereits von der Ebene durchfahren wurden, werden ausgeblendet und
zeigen darunterliegende Strukturen. Wird die Ebene entfernt, bleibt das Objekt in
seinem Ausgangszustand zuru¨ck. Vergro¨ssern und Verschieben des Objektes auf dem
Bildschirm sind weitere Funktionen.
Zur Reduktion des Bildvolumens auf die interessierenden Strukturen steht im Volume
Rendering-Modus auf der 3D-Virtuoso Workstation die Funktion ROI (region of in-
terest) zur Verfu¨gung. Unter Zuhilfenahme von Maus und Tastatur kann eine Fla¨che
umrandet werden, die das zu eliminierende Volumen definiert, welches sich senkrecht
zur Fla¨che in der Tiefe befindet (Abb. 2.8). Die Funktion ROI ha¨lt 6 verschiedene
Schnittverfahren bereit, zwischen denen ausgewa¨hlt werden kann.
2.6.1.2 Fensterung
In der 3D-VRT stehen dem Benutzer 4 Parameter zur Fensterung zur Verfu¨gung.
1.
”
Level“ entspricht dem Zentrum des HE-Fensters
2.
”
Width“ beschreibt die Breite des Fensters
3.
”
Opacity“ steht fu¨r die Kontrastintensita¨t des Bildes
4.
”
Brightness“ gibt die Helligkeit des Gesamtbildes an
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Abbildung 2.8: Reduktion des Datensatzes auf die Herzstrukturen mittels der Funktion
”
ROI“.
a) Ausgangsdatensatz in der Ansicht von kranial links.
b) Markierung der ersten ROI im Ausgangsvolumen in der Ansicht von kranial.
c) Benutzung der Funktion
”
keep inside“ fu¨hrt zur Reduktion des Volumens.
d) Markierung der zweiten ROI in der Ansicht von frontal.
e) Erneute Benutzung der Funktion
”
keep inside“ entfernt die restlichen, nicht zum Zielvolumen
geho¨renden Strukturen.
Dabei ko¨nnen entweder feste Voreinstellungen gewa¨hlt werden, oder der Benutzer legt
die Kombination der Einstellungen mit Hilfe von Schiebreglern selbst fest. In dieser
Studie wurde durchweg die zweite Methode angewandt.
Zusa¨tzlich kann in der 3D-VRT eine virtuelle Lichtquelle eingesetzt werden. Durch die
Oberfla¨chenbeleuchtung wird der dreidimensionale Bildeindruck verbessert.
2.6.1.3 Messverfahren
Mit den Messwerkzeugen der Virtuoso Workstation im 3D-VRT-Modus kann die Ent-
fernung zwischen zwei Punkten im Volumen bestimmt werden. Bei der Auswertung von
MSCT-Koronarangiographien ist dies wichtig fu¨r die La¨ngen- und Distanzbestimmung
der einzelnen Koronararterien und -segmente. In dieser Studie wurden die Durchmesser
der Koronararterien an fest definierten Stellen bestimmt, um diese mit den Ergebnissen
der konventionellen Koronarangiographie vergleichen zu ko¨nnen (Kapitel 3.3.2).
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Abbildung 2.9: Technik der Bestimmung des Gefa¨ßdurchmessers im 3D-VRT mit der Virtuoso
Workstation.
a) Manuelle Einstellung der Schnittebene orthogonal zum Gefa¨ßverlauf am Abgang der RCA aus
der Aorta.
b+ c) Messung des minimalen und maximalen Lumendurchmessers am Abgang der RCA.
d) Bestimmung des Messpunktes 1 cm distal des RCA-Abgangs aus der Aorta.
e+ f) Messung des minimalen und maximalen Lumendurchmessers 1 cm distal des Abganges.
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Ein Vergleich der Durchmesser ist allerdings nur sinnvoll, wenn zum einen das Gefa¨ß
an der gleichen Stelle gemessen wird und zum anderen der Durchmesser bei genau
senkrechtem Schnitt durch das Gefa¨ß bestimmt wird. Dies wird zum einen mit Hilfe
eingeblendeter Schnittebenen, die das Gefa¨ß distal des Messpunktes ausblenden, und
zum anderen unter Drehung des 3D-Datensatzes des Herzens gewa¨hrleistet.
Ausgehend von den gespeicherten Datensa¨tzen aus Kapitel 3.3.2.1 wurden die Messun-
gen fu¨r diese Studie durchgefu¨hrt (512 x 512 Matrix). Nach optimaler Einstellung der
Ebenen wurde das Herz auf dem Bildschirm maximal vergro¨ßert, um die Gefa¨ßwand
vom kontrastierten Lumen gut differenzieren zu ko¨nnen. Da die Full -Width -Half -
Maximum -Methode mittels Histogramm fu¨r kleine Gefa¨ße ungeeignet ist, erfolgte die
Messung der oben beschriebenen Durchmesser manuell. Mit dem Mauszeiger wurden
die Endpunkte der Messstrecke festgelegt, im Anschluss daran wurde die Strecke auto-
matisch berechnet. Alle Messungen erfolgten mit demselben Werkzeug (Abb. 2.9).
Kapitel 3
Material und Methode
3.1 Studiendesign
In der zugrundeliegenden Studie werden zwei verschiedene Aspekte behandelt. Zum
einen wird die Wertigkeit der 3D-VRT in der Koronardiagnostik untersucht, indem
die Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie in Abha¨ngigkeit von der Phase des
Herzzyklus bestimmt wird. Zum anderen wird die MSCT-Koronarangiographie mit der
QCA hinsichtlich der Messpra¨zision verglichen, um eine Aussage u¨ber die Wertigkeit
der MSCT in der Koronardiagnostik im Vergleich zur QCA zu ermo¨glichen.
Im einzelnen wurden die folgenden Fragestellungen bearbeitet:
1. Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie mit der MSCT im 3D-VRT Modus
an 6 Punkten des Herzzyklus (30% - 80%)
• Darstellungsqualita¨t der einzelnen Koronarsegmente (Score 0 - 3)
• Darstellungsqualita¨t der Koronargefa¨ße (LM, RIVA, RCX, RCA)
• Korrelation zwischen Herzfrequenz und Scorewert jeder Koronararterie
2. Stenosedetektion und Stenosequantifizierung im 3D-VRT-Modus
• Stenosedetektion mit dem MSCT
• Stenosequantifizierung und Messpra¨zision des MSCT
3. Vergleich der Messpra¨zision der MSCT im 3D-VRT-Modus mit der QCA
• Durchmesserbestimmung und -vergleich an je 4 Messpunkten von RIVA,
RCX und RCA sowie zwei Messpunkten des LM
• Korrelation zwischen mittlerer Herzfrequenz und Durchmesserdifferenz
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3.2 Patientenkollektiv
Fu¨r die Studie wurden 53 zufa¨llig ausgewa¨hlte Patienten mit Angina pectoris oder
Verdacht auf eine koronare Herzkrankheit (KHK) sowohl mittels Mehrschichtspiral-CT
(MSCT) mit retrospektivem EKG-Gating als auch mittels konventioneller Koronaran-
giographie im Zeitraum von Januar 2001 bis September 2002 untersucht. Indikation fu¨r
die Untersuchung war der Ausschluss einer koronaren Herzkrankheit (n = 35) bzw. die
Verlaufskontrolle bei vorhandenen Koronarstents (n = 18). Ausschlusskriterien fu¨r die
Untersuchung mit dem MSCT waren eine Kontrastmittelallergie, Niereninsuffizienz,
eine instabile Angina pectoris, Herzinsuffizienz NYHA III+ IV, Herzrhythmussto¨run-
gen, Hyperthyreose, Leberfunktionssto¨rungen und Schwangerschaft. Alle 53 Patienten
wurden ausfu¨hrlich u¨ber die Untersuchungen und deren Risiken aufgekla¨rt und gaben
im Anschluss daran ihr Einversta¨ndnis. Die beiden Untersuchungen lagen im Mittel
4,02 Tage (SD: 7,84, Range: 44, Median: 1) auseinander. Zwischen der MSCT und der
Koronarangiographie trat bei keinem Patienten ein kardiales Ereignis auf. Eine A¨nde-
rung der Medikation wurde nicht vorgenommen. Die Untersuchungen verliefen bei allen
Patienten komplikationslos.
Von den 53 Patienten waren 42 ma¨nnlich und 11 weiblich. Das mittlere Alter der Pat-
ienten betrug 62,74 Jahre (SD: 10,88, Range: 42), wobei das der Ma¨nner bei 60,79
Jahre (SD: 10,29, Range: 42) und das mittlere Alter der Frauen bei 70,18 Jahre (SD:
9,8, Range: 35) lag.
Die Patienten hatten im Mittel eine Ko¨rpergro¨ße von 171 cm (SD: 9,86, Range: 49) bei
einem mittleren Ko¨rpergewicht von 81 kg (SD: 13,18, Range: 68). Aus der Ko¨rpergro¨ße
und dem Ko¨rpergewicht la¨sst sich der Body-mass-Index (BMI) berechnen. Die Formel
sowie die Gradeinteilung der Adipositas nach WHO (Tab.A.1) sind im Anhang erla¨u-
tert.
In dieser Studie lag der BMI bei 28 kg
m2
(SD: 3,83 Range: 20) und somit im pra¨adipo¨sen
Bereich. Die Berechnung zeigt, dass 13 Patienten normalgewichtig waren, wa¨hrend 27
Patienten als pra¨adipo¨s und 13 als manifest adipo¨s einzustufen waren. Der mittlere
BMI-Wert fu¨r die Untergruppe der Frauen lag mit 29 kg
m2
(SD: 5,34) nur geringfu¨gig
u¨ber dem der Ma¨nner mit 27 kg
m2
(SD: 3,28).
Im gesamten Patientenkollektiv lag die mittlere Herzfrequenz wa¨hrend der MSCT-
Untersuchung bei 69,21 1
min
(SD: 9,7, Range: 44). Fu¨r die spa¨tere Datenauswertung
wurden die 53 Patienten nach ihrer mittleren Herzfrequenz in 4 Gruppen eingeteilt.
In die Gruppe I (HF < 60 1
min
) fielen 7 Patienten, Gruppe II (HF = 60 − 69 1
min
)
wurden insgesamt 20 Patienten zugeordnet; 18 Patienten konnten in die Gruppe III
(HF = 70 − 79 1
min
) eingeordnet werden und auf die Gruppe IV (HF ≥ 80 1
min
) ent-
fielen 8 Patienten. Die mittlere Herzfrequenz sowie Standardabweichung, Median und
Range der einzelnen Gruppen sind der Tabelle 3.1 zu entnehmen.
Bei einigen Patienten variierte die Herzfrequenz wa¨hrend der Datenaufnahme erheb-
lich mit einer maximalen Spannbreite von 94 1
min
zwischen minimaler und maximaler
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Herzfrequenz (Mittelwert: 31,75, SD: 25,84, Range: 88, Median: 16).
Die durchschnittliche Scanla¨nge betrug 113,92mm (SD: 17,22, Range: 85). Aus den be-
kannten Parametern la¨sst sich die effektive Strahlendosis nach ICRP 60 (WinDose 2.1,
IMP, Erlangen, Deutschland), angegeben in mSv, errechnen [44]. Sie betrug im Mittel
7,04mSv (SD: 1,33, Range: 6). Dabei waren deutliche Unterschiede zwischen Frauen
(MW: 8,54mSv, SD: 1,45) und Ma¨nnern (MW: 6,65mSv, SD: 0,97) zu beobachten.
Eine Zusammenfassung der wichtigsten Parameter bezu¨glich des Patientengutes geben
die Tabellen 3.2 bis 3.4.
Herzfrequenz Statistische Parameter [ 1
min
]
Gruppe Frequenz Anzahl Mittelwert Standardabw. Median Min Max
I < 60 1
min
7 52,71 4,86 55 45 57
II 60− 69 1
min
20 64,55 2,25 64 61 69
III 70− 79 1
min
18 74,44 3,27 74 70 79
IV ≥ 80 1
min
8 83,5 2,83 82,5 81 89
Tabelle 3.1: Statistische Parameter zur na¨heren Beschreibung der 4 Herzfrequenzgruppen.
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Das im vorherigen Abschnitt definierte Patientenkollektiv wurde zuerst in der Klinik
fu¨r Radiologie der RWTH Aachen mit einem Mehrschichtspiral-CT (MSCT) und an-
schließend in der Medizinischen Klinik I (Kardiologie) der RWTH Aachen mittels einer
konventionellen Koronarangiographie hinsichtlich seines Koronarstatus untersucht. Ein
Patient erhielt aufgrund pathologischer Nierenfunktionswerte keine Koronarangiogra-
phie.
3.3.1 MSCT-Untersuchung
Alle MSCT-Untersuchungen wurden mit einem 4-Zeilen-Mehrschichtspiral-CT (SO-
MATOM Volume Zoom, Siemens, Forchheim, Deutschland) durchgefu¨hrt. Nach der
Aufkla¨rung des Patienten u¨ber Risiken und Komplikationen der Untersuchung, dem
Ausschluß von Kontraindikationen und der Einwilligung des Patienten begann die Vor-
bereitung fu¨r die CT-Untersuchung.
Der Patient wurde in Ru¨ckenlage auf dem Tisch des MSCT gelagert. Im Anschluß dar-
an wurde die rechte oder linke Cubitalvene mit einer 18G-Kanu¨le punktiert. Zur In-
jektion des Kontrastmittels wurde ein Doppelkopfinjektor (CT9000, Liebel - Flarsheim,
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Allgemeine Gro¨ßen Statistische Parameter
Gro¨ße Einheit Mittelwert Standardabw. Median Min Max
Alter [a] 62,74 10,88 64 40 82
Gro¨ße [cm] 171 9,86 172 140 189
Gewicht [kg] 81 13,18 80 53 121
BMI [ kg
m2
] 28 3,83 26,87 21 41
mittl. Herzfrequenz [ 1
min
] 69,21 9,7 69 45 89
Herzfrequenz-Range [ 1
min
] 31,75 25,84 16 6 94
Zeitspanne [die] 4,02 7,84 1 0 44
Scanla¨nge [mm] 113,92 17,22 112 84 169
Effektive Dosis [mSv] 7,04 1,33 6,86 5 11
Tabelle 3.2: Parameter zur na¨heren Beschreibung des gesamten Patientenkollektives.
Allgemeine Gro¨ßen Statistische Parameter
Gro¨ße Einheit Mittelwert Standardabw. Median Min Max
Alter [a] 70,18 9,8 71 46 81
Gro¨ße [cm] 159 8,5 160 140 172
Gewicht [kg] 72 11,26 72 53 87
BMI [ kg
m2
] 29 5,34 27,04 21 41
mittl.Herzfrequenz [ 1
min
] 72,73 7,3 73 61 87
Herzfrequenz-Range [ 1
min
] 34,64 30,68 16 10 94
Zeitspanne [die] 6 12,09 2 1 44
Scanla¨nge [mm] 108 15,39 105 84 140
Effektive Dosis [mSv] 8,54 1,45 8,67 5 11
Tabelle 3.3: Parameter zur na¨heren Beschreibung des weiblichen Patientenkollektives.
Allgemeine Gro¨ßen Statistische Parameter
Gro¨ße Einheit Mittelwert Standardabw. Median Min Max
Alter [a] 60,79 10,29 61,5 40 82
Gro¨ße [cm] 174 7,69 173 152 189
Gewicht [kg] 83 12,61 83 58 121
BMI [ kg
m2
] 27 3,28 26,8 23 37
mittl. Herzfrequenz [ 1
min
] 68,29 10,04 66,5 45 89
Herzfrequenz-Range [ 1
min
] 31 24,35 19 6 92
Zeitspanne [die] 3,49 6,12 1 0 34
Scanla¨nge [mm] 115,48 17,34 114,5 90 169
Effektive Dosis [mSv] 6,65 0,97 6,58 5 10
Tabelle 3.4: Parameter zur na¨heren Beschreibung des ma¨nnlichen Patientenkollektives.
3.3. Datenaquisition 25
Deutschland) angeschlossen. Dieser Injektor ermo¨glicht es, im Anschluß an eine compu-
tergesteuerte Kontrastmittelinjektion eine festgelegte Menge an physiologischer NaCl-
Lo¨sung als Nachinjektion zu applizieren [20].
Zur Aufzeichnung des fu¨r die Bildrekonstruktion beno¨tigten EKG wurden 3 EKG-
Elektroden auf dem Thorax des Patienten platziert und mit dem MSCT-Scanner ver-
bunden. Die Ableitung des EKG wa¨hrend der gesamten Untersuchungszeit ermo¨glicht
spa¨ter die retrospektive Zuordnung der CT-Daten zu unterschiedlichen Phasen des
Herzzyklus und somit die Bildberechnung und Betrachtung zu verschiedenen Herzzy-
kluszeiten.
Auf die Gabe eines kurzwirksamen, kardioselektiven Betablockers zur Senkung der
Herzfrequenz wurde verzichtet. Fu¨r die Dauer der Untersuchung war bei allen Patien-
ten ein Sinusrhythmus nachweisbar.
Abbildung 3.1: Abbildung eines Topogramms mit Darstellung der eingegebenen Grenzen fu¨r den
anschliessenden Scan des Herzvolumens.
Fu¨r die Untersuchung wurde zuna¨chst ein Topogramm des Thorax im a.p.-Strahlengang
angefertigt (Abb. 3.1), um den spa¨teren Scanbereich festlegen zu ko¨nnen. Die Scanla¨n-
ge wurde fu¨r jeden Patienten individuell angepasst. Als Richtwert gilt der Bereich 1 cm
distal der Carina bis distal der Facies diaphragmalis cordis..
Um die MSCT-Koronarangiographie durchfu¨hren zu ko¨nnen, wird die individuelle Start-
verzo¨gerung jedes Patienten, d.h. die Anflutungszeit des Kontrastmittels in die Koro-
narien, beno¨tigt. Zur Bestimmung der Verzo¨gerung wurde u¨ber den veno¨sen Zugang in
der Cubitalvene ein Testbolus von 20ml des Kontrastmittels Ultravist 370 (Schering,
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Berlin, Deutschland) gefolgt von 30ml physiologischer NaCl-Lo¨sung mit einem Flow
von 2,5 ml
s
injiziert. Zwo¨lf Sekunden nach der Injektion wurden in Absta¨nden von 2
Sekunden wiederholt axiale Scans ohne Tischvorschub auf Ho¨he der Aorta ascendens
angefertigt. Die Zeit von der Injektion bis zur maximalen Kontrastierung der Aorta
ascendens multipliziert mit 2,5 wurde als Startverzo¨gerung gewa¨hlt.
Fu¨r die anschließende MSCT-Koronarangiographie wurde ein standardisiertes Unter-
suchungsprotokoll benutzt mit einer Kollimation von 4 x 1mm, einem Tischvorschub
von 3 mm
s
(Pitch 0,375) und einer Rotationszeit der Gantry von 500ms. Die Ro¨hren-
spannung betrug 120 kV mit einem effektiven Ro¨hrenstrom von 400mAseff (Tab. 3.5).
Untersuchungsparameter Rekonstruktionsparameter
Kollimation 4x1mm Zeitliche Auflo¨sung ≤ 250ms
Rotationszeit 500ms effektive Schichtdicke 1, 25mm
Tischvorschub 3mm
s
Rekonstruktionsinkrement 0, 6mm
Ro¨hrenspannung 120kV
eff. Ro¨hrenstrom 400mAseff
Tabelle 3.5: Standardisiertes Untersuchungsprotokoll fu¨r die MSCT-Koronarangiographie und
deren Rekonstruktion.
Fu¨r die Untersuchung wurde der Patient zuna¨chst aufgefordert, leicht zu hyperventi-
lieren. Anschließend wurden mit Hilfe des Doppelkopfinjektors 120ml nichtionisches
Kontrastmittel zur Gefa¨ßkontrastierung gefolgt von 350ml NaCl mit einer Flussrate
von 2,5 ml
s
injiziert. Auf die zuvor bestimmte Startverzo¨gerung abgestimmt, wurde nach
tiefer Inspiration der Scanvorgang gestartet. Wa¨hrend dieser Zeit verharrte der Pati-
ent in der Inspirationsstellung. Das anhand des Topogramms festgelegte Scanvolumen
wurde im Spiralmodus mit zeitgleicher Aufnahme von vier parallelen Schichten mit
einer Kollimation von 4 x 1mm bei allen 53 Patienten in einer einzigen Atemanhalte-
phase von 30 - 47 s (Median 37,3 s) aufgenommen. Der Abbruch des Scanvorgangs nach
Erreichen der Herzbasis erfolgte manuell.
Nach Beendigung der Patientenuntersuchung wurden aus den gewonnenen Rohdaten-
sa¨tzen Bilder berechnet. Der dazu genutzte Rekonstruktionsalgorithmus arbeitet mit
einer zeitlichen Auflo¨sung von 125 - 250ms (Kapitel 2.4). Bei diesem Adaptive Car-
dio Volume (ACV) Bildrekonstruktionsalgorithmus variiert die zeitliche Auflo¨sung ab-
ha¨ngig von der Herzfrequenz des Patienten wa¨hrend der CT-Untersuchung [39]. Bei
Herzfrequenzen unter 65 1
min
betra¨gt die zeitliche Auflo¨sung genau 250ms. Liegt die
Herzfrequenz u¨ber 65 1
min
, dann ergibt sich eine zeitliche Auflo¨sung zwischen 125 und
250ms. Die Abbildung 3.2 gibt die zeitliche Auflo¨sung als Funktion der Herzfrequenz
bei einer Rotationszeit der Gantry von 500ms wieder [37].
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Abbildung 3.2: Zeitliche Auflo¨sung in [ms] beim ACV-Algorithmus als Funktion der Herzfrequenz
bei einer Rotation der Gantry von 500ms (nach [37]).
Fu¨r alle Patienten wurden retrospektiv Elektrokardiogramm-gegated 6 Bildserien re-
konstruiert. Die Rekonstruktionszeitpunkte lagen im Bereich von 30% - 80% des RR-
Intervalls. Jede Bildserie wurde somit in einem Abstand von 10% zur vorherigen erzeugt
(siehe Abb. 3.3). Auf die Rekonstruktion der Bilder zu den Zeitpunkten 0%, 10%, 20%
und 90% des RR-Intervalls wurde aufgrund bekannter schlechter Ergebnisse in ande-
ren Studien verzichtet [12, 45]. Fu¨r die Rekonstruktion der Serien wurde eine effektive
Schichtdicke von 1,25mm und ein Rekonstruktionsinkrement von 0,6mm gewa¨hlt. Die
Gro¨ße des Rekonstruktionsfensters wurde auf eine Fla¨che von 180 x 180mm festgelegt.
Alle Serien wurden mit einer Rekonstruktionsmatrix von 512 x 512 Pixel und einem vor-
eingestellten mittleren Weichteilkern (Rekonstruktionskern B 30F) berechnet. Die Fen-
sterung wurde zuna¨chst mit einem Zentrum von 100HE und einer Weite von 420HE
vorgenommen.
Zur weiteren Bearbeitung und Analyse der Daten wurden alle 6 Bildserien bestehend
aus axialen Einzelschichten auf eine externe Workstation transferiert. Die Workstation
ist mit einer 3D-Volume-Rendering Software (3D-VRT) ausgestattet, die eine Berech-
nung von dreidimensionalen Objekten aus axialen Bildserien ermo¨glicht. Dabei wird
das berechnete 3D-Objekt zuna¨chst auf einer 256 x 256 Matrix abgebildet. Mit Hilfe
der Funktion Volume Pro kann die Matrix allerdings zur besseren Bildauflo¨sung auf
eine 512 x 512 Matrix umgestellt werden.
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Abbildung 3.3: Darstellung des Ramus interventricularis anterior zu den Rekonstruktionszeit-
punkten 30%- 80%.
Oben: Von links nach rechts Rekonstruktion zu den Zeitpunken 30%, 40% und 50% des RR-
Intervalls. Die Rekonstruktionszeitpunkte sind im EKG markiert.
Unten: Von links nach rechts Rekonstruktion zu den Zeitpunken 60%, 70% und 80% des RR-
Intervalls. Die Rekonstruktionszeitpunkte sind im EKG markiert.
Die Berechnung der dreidimensionalen Bilder im 3D-VRT-Modus wurde fu¨r alle 6 Seri-
en jedes Patienten durchgefu¨hrt. Zur anfa¨nglichen Bearbeitung der entstandenen Volu-
menblo¨cke wurde die 256 x 256 Matrix-Einstellung beibehalten, da die Arbeitszeit mit
dieser Matrix im Vergleich zur 512 x 512 Matrix deutlich verku¨rzt werden kann. Alle
Auswertungen und Messvorga¨nge wurden jedoch ausschließlich in der 512 x 512 Matrix
vorgenommen.
Fu¨r jeden Rekonstruktionszeitpunkt resultierten aus dem Rohdatensatz mit der 3D-
VRT Volumenblo¨cke in der anterior-posterior -Ansicht. Diese lassen zuna¨chst keine
Beurteilung der Koronarmorphologie zu, da die Herz-umgebenden Thoraxstrukturen,
die im Volumen enthalten sind, den direkten Blick auf das Herz verdecken. Die im Mit-
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tel etwa 114 x 180 x 180mm grossen Objekte mu¨ssen somit weiter bearbeitet werden,
bevor sie fu¨r die Analyse zur Verfu¨gung stehen.
Die Reduktion des Volumenblockes auf die Herzstrukturen erfolgte in 4 - 6 Einzelschrit-
ten durch das Ausschneiden umgebender Strukturen (Kapitel 2.6.1.1):
• Thoraxwand: sie besteht aus der Haut samt Hautanhangsgebilden (Mammae),
den Rippen mit der Interkostalmuskulatur, den interkostalen Gefa¨ß-Nerven-Stra¨n-
gen und den Aa. und Vv. thoracicae internae,
• Lunge: sie schliesst das Bronchialsystem, die Aa. und Vv. pulmonales, die Aa.
und Vv. bronchiales, das Parenchym und die Pleura ein,
• Wirbelsa¨ule: sie besteht aus den Wirbelko¨rpern, den Bandscheiben und der
angrenzenden Muskulatur,
• Mediastinum: es beherbergt die Aorta, die Vena cava superior und die Pulmo-
nalgefa¨ße,
• Zwerchfell,
• Abdomen: in einigen Fa¨llen sind Anschnitte von Leber und Gastrointestinal-
trakt mit abgebildet.
Nach wiederholten Ausschnitten konnte das Bildvolumen auf die Herzstrukturen redu-
ziert werden. Die Analyse der Koronarmorphologie konnte beginnen (Kapitel 3.3.2).
Dazu wurde aus bereits genannten Gru¨nden in den hochauflo¨senden Volume Pro-Modus
mit einer 512 x 512 Matrix umgestellt.
3.3.2 Datenauswertung
3.3.2.1 Qualita¨t der Darstellung
Es wurden von allen 53 Patienten die je 6 zu unterschiedlichen Zeitpunkten des Herz-
zyklus (30% - 80%) rekonstruierten Bildserien im Volume Rendering Modus auf einer
externen Virtuoso Workstation mit einem vierstufigen Score (Tab. 3.6) hinsichtlich der
Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie bewertet. Dabei wurde jedes Segment
der Koronararterien einzeln untersucht. Die Segmenteinteilung erfolgte nach der Klas-
sifikation der American Heart Association (AHA) in 15 Segmente [46]. Dabei wird
die rechte Koronararterie in die Segmente 1 - 4 gegliedert, der Hauptstamm der linken
Kranzarterie wird vom Segment 5 repra¨sentiert. Die Segmente 6 - 10 spiegeln den Ra-
mus interventricularis anterior wieder. Der Ramus circumflexus wird in die Segmente
11 - 15 aufgeteilt. Die genaue Abgrenzung der Segmente zeigt Abbildung 3.4.
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Abbildung 3.4: Koronarsegmente in Anlehnung an die AHA-Klassifikation, Einteilung in 15 Seg-
mente [10].
Scorewert Definition des Scorewertes
Score 0 Koronarlumen nicht sichtbar
Score 1 Koronarlumen sichtbar, jedoch nicht diagnostisch bewertbar oder
messbar
Score 2 Diagnostische Bildqualita¨t mit geringen Bewegungsartefakten
Score 3 Artefaktfreie Gefa¨ßdarstellung mit uneingeschra¨nkter Bewertbarkeit
des Gefa¨ßlumens
Tabelle 3.6: Schema fu¨r die Bewertung der Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie.
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Anhand des Scores konnte im Anschluss an die Bewertung fu¨r jeden Patienten der
jeweils beste Rekonstruktionszeitpunkt fu¨r jedes einzelne Koronarsegment ermittelt
werden. Ausgangspunkt fu¨r die Bewertung der Darstellungsqualita¨t mittels 3D-VRT
war der Zustand der 3D-Bilder nach der vorangegangenen Bearbeitung (Kapitel 3.3.1)
auf der Virtuoso Workstation. Jede der insgesamt 318 Serien (53 Patienten mit 6 Bild-
serien) wurde schrittweise auf die im folgenden beschriebene Art und Weise fu¨r die
Bewertung weiter bearbeitet.
Zuna¨chst wurde die Fensterung so moduliert, dass die Koronarien bestmo¨glich zur
Darstellung kamen und andere Strukturen wie z.B. das epikardiale Fettgewebe weitest-
gehend supprimiert wurden. Bei diesem Bearbeitungsschritt macht man sich zunutze,
dass jedes Gewebe eine bestimmte Ro¨ntgendichte und damit einhergehende Houns-
field-Einheit besitzt. Eine na¨here Beschreibung der in der VRT zur Verfu¨gung ste-
henden Instrumente befindet sich im Kapitel 2.6.1.2.
Bis auf wenige Ausnahmen konnte eine etwa konstante Einstellung der Parameter ge-
nutzt werden, die nur durch geringfu¨gige Vera¨nderungen zwischen den Serien optimiert
werden musste. Die Tabelle 3.7 gibt diese Einstellungskombination wieder.
Fensterungsparameter Einstellung
Wert Einheit
Level 180 − 210 HE
Width 490 − 510 HE
Opacity 60− 75 %
Brightness 30 − 40 %
Tabelle 3.7: Einstellung der Fenste-
rungsparameter zur optimierten Dar-
stellung der Koronararterien im 3D-
VRT.
Nach Optimierung der 3D-VRT-Parameter wurden die 15 Koronarsegmente einzeln
nach dem beschriebenen Schema am Bildschirm der Virtuoso Workstation ausgewer-
tet. Zur Dokumentation wurde die Darstellung der 3 Koronarien in der 3D-VRT in 5
Ansichten auf Ro¨ntgenfilmen ausgedruckt (Abb. 3.5), und die bearbeiteten Serien eines
Patienten wurden auf einer Magnetooptischen Diskette (MOD) gespeichert.
Die Ergebnisse der Bewertung der insgesamt 4770 Koronarsegmente mit dem vierstu-
figen Score wurden tabellarisch auf einen PC u¨bertragen und dort gespeichert. Die
Auswertung erfolgte mit einer handelsu¨blichen Software (Excel 2000 auf Windows 98,
Microsoft, Redmont, VA, USA).
Es wurden sowohl die absoluten als auch die relativen Ha¨ufigkeiten der jeweiligen Score-
werte pro Segment und Rekonstruktionszeitpunkt fu¨r die 53 Patienten berechnet. Nach
einer Zusammenfassung der Scores 0 und 1 zu
”
nicht bewertbar“ und der Scores 2 und
3 zu
”
bewertbar“ erfolgte eine grafische Auswertung der Ergebnisse fu¨r die Segmente
der RCA, des LM, des RIVA sowie des RCX, aus der der jeweils beste Rekonstrukti-
onszeitpunkt fu¨r jedes Segment hervorgeht.
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Abbildung 3.5: Dokumentation der Koronararterien in 5 Abbildungen nach Abschluss der Bear-
beitung des Herzvolumens.
a - c) Darstellung des linken Hauptstammes (LM), des Ramus interventricularis anterior (RIVA
bzw. LAD) und des Ramus circumflexus (RCX).
d+ e) Darstellung der Arteria coronaria dextra (RCA) und der kaudalen Herzseite.
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Durch Zusammenfassung der einzelnen Segmente einer Koronarie ließ sich der beste
Rekonstruktionszeitpunkt fu¨r die Koronarien errechnen. Auch diese Ergebnisse wur-
den grafisch ausgewertet.
Unter der Annahme, dass die Qualita¨t der rekonstruierten Bilder sowohl von der mitt-
leren Herzfrequenz als auch von den Schwankungen der Herzfrequenz wa¨hrend der
Untersuchung abha¨ngig ist, wurde die Korrelation zwischen den genannten Parame-
tern und dem Score berechnet. Fu¨r jede Herzfrequenzgruppe wurde der Spearman-
Rangkorrelationskoeffizient [47] zwischen der Herzfrequenz und dem Bewertungsscore
jeder Koronararterie berechnet. Ebenso wurde die Sta¨rke der Gesamtkorrelation er-
rechnet. Nachdem die Spannweite zwischen minimaler und maximaler Herzfrequenz
jedes Patienten bestimmt worden war, konnte die Spearman-Korrelation zwischen
Bewertungsscore und Spannweite der Herzfrequenz errechnet werden.
3.3.2.2 Detektion und Quantifizierung von Stenosen
Fu¨r die Studienteile
”
Stenosedetektion und -quantifizierung“ und
”
Untersuchung der
Messgenauigkeit im Vergleich zur QCA“ konnten aus dem vorhandenen Patientenkol-
lektiv aufgrund eines technischen Fehlers nur 50 Patienten ausgewertet werden. An-
hand dieser 50 Patienten wurde die Sensitivita¨t und Spezifita¨t der Stenosendetektion
mit dem MSCT im 3D-VRT-Modus geblindet untersucht. Dazu wurde jedes der 15
Segmente bei allen Patienten zum jeweils individuell besten Rekonstruktionszeitpunkt
auf das Vorliegen einer Stenose untersucht. Die gleiche Untersuchung wurde von einem
getrennten Beobachter fu¨r jedes Segment in der QCA vorgenommen. Segmente mit
einem Stent wurden bei diesem Untersuchungsteil ausgeschlossen. Mit Hilfe einer Kon-
tingenztafel konnten im Anschluss an die Untersuchung Sensitivita¨t, Spezifita¨t, Anteil
falsch-positiver und Anteil falsch-negativer Testergebnisse ermittelt werden. Anschlie-
ßend wurden der positive und negative Vorhersagewert berechnet.
Um die Stenosen quantifizieren zu ko¨nnen, wurden der Lumendurchmesser in der Ste-
nose sowie 1 cm proximal und distal der Stenose mit beiden Untersuchungsverfahren
gemessen. In der MSCT wurden dabei der minimale und der maximale Lumendurch-
messer je zweimal bestimmt und durch Mittelung der minimale, maximale und mitt-
lere Gefa¨ßdurchmesser an jedem Messpunkt ermittelt (vgl. Abb. 3.6). Mit der Bland-
Altman-Methode wurden die mittlere Differenz sowie die 2-fache Standardabweichung
zwischen dem QCA-Ergebnis und dem minimalen, maximalen und mittleren Wert aus
der VRT-Messung errechnet. Ein Vergleich der Ergebnisse ermo¨glicht eine Aussage
daru¨ber, ob die MSCT Stenosen u¨ber- oder unterbewertet. Daru¨ber hinaus wurde die
prozentuale Einengung des Gefa¨ßes durch die Stenose in beiden Verfahren mit der
folgenden Formel berechnet.
S [%] =
DStenose
Dproximal+Ddistal
2
wobei

DStenose mittlerer Stenosedurchmesser
Dproximal mittlerer Durchmesser 1 cm proximal
Ddistal mittlerer Durchmesser 1 cm distal
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Abbildung 3.6: Verfahren der Stenosequantifizierung in der MSCT im Vergleich zur QCA.
3.3.2.3 Durchmesserbestimmung
Um die Messgenauigkeit der 3D-VRT im Vergleich zur QCA zu untersuchen, wurden
insgesamt 484 Messpunkte (siehe Tabelle 3.8) miteinander verglichen. Dazu wurde der
Durchmesser der Koronarien am Abgang, 1 cm, 3 cm und 5 cm distal sowie proximal
und distal am Hauptstamm der linken Koronararterie bestimmt. Die Messungen im
Datensatz der MSCT wurden zum zuvor bestimmten individuell gu¨nstigsten Rekon-
struktionszeitpunkt des jeweiligen Koronarsegmentes jedes Patienten vorgenommen.
Da bei einigen Patienten verschiedene Segmente zu keinem Rekonstruktionszeitpunkt
bewertbar waren, konnten insgesamt 216 Messungen in diesen Abschnitten nicht vor-
genommen werden, woraus sich die Anzahl von 484 Messpunkten ergibt. An jedem
Messpunkt wurden der minimale und der maximale Durchmesser je zweimal bestimmt.
Daraus ließen sich durch Mittelung der minimale, der maximale und der mittlere Durch-
messer des Gefa¨ßlumens berechnen. Im Kapitel 2.6.1.3 wird der Messvorgang genauer
beschrieben.
Zum Vergleich der Messergebnisse aus MSCT und QCA wurden alle Messwerte geord-
net nach Messpunkten in Tabellen u¨bertragen. Mittels der Bland-Altman-Methode
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[48] wurden fu¨r jeden Messpunkt die mittleren Differenzen zwischen QCA und mini-
malem, maximalen und mittleren Durchmesser der MSCT sowie die Umgebung der
2-fachen Standardabweichung berechnet. Die Ergebnisse wurden tabellarisch und gra-
fisch dargestellt.
Mit dem Pearsonschen Korrelationskoeffizienten [49] wurde die Korrelation zwischen
der mittleren Herzfrequenz und den berechneten mittleren Differenzen ermittelt. Die
Berechnung erfolgte sowohl fu¨r jede Herzfrequenzgruppe einzeln (Kapitel 3.3.2.1), als
auch fu¨r das gesamte Patientenkollektiv.
Zusa¨tzlich wurde tabellarisch und grafisch die Ha¨ufigkeitsverteilung der fu¨r die Mes-
sungen genutzten Rekonstruktionszeitpunkte je Koronarie bestimmt.
Koronararterie Messpunkt
proximal distal
LM 30 35
Abgang 1 cm 3cm 5cm
RIVA 42 39 37 34
RCX 39 37 32 24
RCA 39 34 33 29∑
484
Tabelle 3.8: Aufteilung der 484 zu vergleichenden Durchmesser auf die Messpunkte der Korona-
rien.
3.3.3 Konventionelle Koronarangiographie
Nach der Aufkla¨rung des Patienten durch den behandelnden Kardiologen und die Ein-
willigung in die Untersuchung konnte die konventionelle, invasive Koronarangiographie
bei 52 Patienten in standardisierter Technik durchgefu¨hrt werden [50]. In Ru¨ckenlage
des Patienten wurde unter sterilen Bedingungen die A. femoralis punktiert und mittels
Seldinger-Technik ein 5-French Katheter eingefu¨hrt. Unter Ro¨ntgenkontrolle wur-
de der Katheter durch die Aorta abdominalis und thoracalis bis in den Bulbus der
Aorta ascendens vorgeschoben. Nacheinander wurden die Ostien der rechten und der
linken Koronararterie sondiert. Mittels Injektion des Kontrastmittels in die Koronarien
und zeitgleicher Durchleuchtung aus verschiedenen Positionen wurden Koronarangio-
gramme der rechten Koronararterie (RCA), des Ramus interventricularis anterior (RI-
VA) und des Ramus circumflexus (RCX) in unterschiedlichen Projektionen angefertigt
(Abb. 3.7 und Abb. 3.8). Die Daten wurden zur weiteren Bearbeitung und Analyse auf
einer CD-R gespeichert.
Die Angiogramme wurden im Anschluss an die Untersuchung an einem externen Com-
puter mit der Software AWOS Version 4.7 (Siemens, Forchheim, Deutschland) quan-
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titativ ausgewertet [51]. Das
”
quantitative Koronarangiographie“ genannte Verfahren
nutzt den a¨usseren Durchmesser des kontrastierten 5-French Katheters als Referenz fu¨r
die Durchmesserbestimmung des Koronarlumens.
Nach der Kalibrierung der Messinstrumente wurden detektierte Stenosen vermessen,
indem der minimale Durchmesser sowie der Durchmesser 1 cm proximal und distal der
Stenose bestimmt wurden. Die prozentuale Einengung des Gefa¨ßes an der vermessenen
Stelle wurde aus diesen Werten mit der folgenden Formel errechnet.
S [%] =
DStenose
Dproximal+Ddistal
2
wobei

DStenose mittlerer Stenosedurchmesser
Dproximal mittlerer Durchmesser 1 cm proximal
Ddistal mittlerer Durchmesser 1 cm distal
Zusa¨tzlich wurden fu¨r die Studie die Durchmesser an allen Messpunkten der MSCT-
Untersuchung fu¨r eine vergleichende Auswertung bestimmt. Alle Messungen wurden
durch Papierausdrucke dokumentiert und abschließend gespeichert.
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Abbildung 3.7: Koronarangiogramme der RCA in verschiedenen Projektionen.
a) RCA in LAO 60 CRAN 0
b) RCA in RAO 29 CRAN 0
c) RCA in RAO 59 CRAN 0
d) RCA in LAO 38 CRAN 12
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Abbildung 3.8: Koronarangiogramme der LCA in verschiedenen Projektionen.
a) LCA in RAO 31 CRAN 0
b) LCA in LAO 90 CRAN 4
c) RIVA in RAO 30 CAUD 22
d) RIVA in LAO 60 CRAN 1
Kapitel 4
Ergebnisse
In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der Studie am vorliegenden Patientenkollektiv
von 53 Patienten dargestellt und mit Tabellen und Abbildungen verdeutlicht. Dabei
gliedert sich das Kapitel entsprechend dem Studiendesign (Kapitel 3.1) in drei Unterka-
pitel. Es werden nacheinander die Ergebnisse der Bestimmung der Darstellungsqualita¨t
der einzelnen Koronarsegmente sowie der gesamten Koronararterien, die Ergebnisse der
Stenosedetektion und -quantifizierung und zuletzt die Ergebnisse der Bestimmung der
Messpra¨zision der 3D-VRT im Vergleich zur QCA zusammengefasst. Den einzelnen
Fragestellungen liegen zum Teil unterschiedliche Patientenzahlen zugrunde. Die jewei-
lige Anzahl sowie die Ursachen fu¨r die Verschiebung werden in den entsprechenden
Abschnitten erla¨utert.
4.1 Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie
Alle 53 Patienten wurden mit dem Mehrzeilenspiral-CT komplikationslos untersucht.
Die Datensa¨tze aller Untersuchungen waren diagnostisch verwertbar. Aus den Volumen-
datensa¨tzen wurden fu¨r jeden Patienten 6 Bildserien (30% - 80%) retrospektiv EKG-
gegated generiert und im dreidimensionalen Volume Rendering Modus bearbeitet und
bewertet (Kapitel 3).
Aus den 53 Untersuchungen ergeben sich bei 6 Rekonstruktionszeitpunkten insgesamt
318 zu bewertende Bildserien. Jede Serie bildet die RCA, den LM mit RIVA sowie
den RCX ab. Das fu¨hrt zu einer Gesamtzahl von 954 Koronarien, die auf ihre Dar-
stellungsqualita¨t hin untersucht wurden. Die Koronararterien werden entsprechend der
AHA-Klassifikation in 15 Segmente gegliedert (Kapitel 3.3.2.1), so dass 4770 Segmen-
te in der Studie bewertet wurden. Die Beurteilung der Darstellungsqualita¨t erfolgte
anhand eines vierstufigen Scores, der in Tabelle 3.6 bereits beschrieben wurde.
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4.1.1 Darstellungsqualita¨t der einzelnen Koronarsegmente
Von den 4770 Segmenten konnten insgesamt 1851 Segmente mit geringen Artefakten
(Score 2) oder ohne Bewegungsartefakte (Score 3) dargestellt werden, was einem An-
teil von 38,8% entspricht. 1353 Segmente (28,36%) waren nicht sichtbar (Score 0) und
1566 (32,83%) erhielten den Scorewert 1. Bei der Gegenu¨berstellung der bewertbaren
(Score 2+3) und nicht bewertbaren (Score 0+1) Segmente erha¨lt man das Verha¨ltnis
1 : 1,577. Bezieht man in die Auswertung nur die proximalen Segmente der Koronar-
arterien ein (Segmente 1, 2, 5 - 7, 11, 13), dann zeigt sich eine deutliche Verbesserung
der Ergebnisse. Insgesamt 1272 (57,14%) von 2226 proximalen Segmenten sind dia-
gnostisch bewertbar, 954 (42,86%) sind diagnostisch nicht bewertbar. Das entspricht
einem Verha¨ltnis von 1,333 : 1 fu¨r proximale Segmente. Die Tabellen 4.1 und 4.2 fassen
die absoluten und relativen Ha¨ufigkeiten der Scorewerte je Segment, summiert u¨ber
alle Rekonstruktionszeitpunkte, zusammen.
Segment Scorewert Gesamt
0 1 2 3
1 28 121 109 60 318
2 86 144 62 26 318
RCA
3 106 142 52 18 318
4 223 48 29 18 318
LM 5 8 57 110 143 318
6 10 64 118 126 318
7 7 113 119 79 318
RIVA 8 25 161 82 50 318
9 53 140 75 50 318
10 156 83 51 28 318
11 16 115 116 71 318
12 200 69 32 17 318
RCX 13 37 148 95 38 318
14 161 107 45 5 318
15 237 54 27 0 318∑
1353 1566 1122 729 4770
Tabelle 4.1: Absolute Ha¨ufigkeit der Scorewerte je Segment summiert u¨ber alle Rekonstruktions-
zeitpunkte.
Die Diagnostik des Koronarstatus mit dem retrospektiv EKG-gegateten MSCT ist der-
zeit sehr zeitaufwa¨ndig, da jede Rekonstruktionsserie bearbeitet werden muss, bevor
die beste Serie fu¨r das jeweilige Segment gefunden und eine sichere Bewertung vorge-
nommen werden kann. Da die Einfu¨hrung der MSCT-Untersuchung des Herzens in die
klinische Routine das Ziel aller Forschungen an diesem Gera¨t ist, werden zeiteinspa-
rende Erfahrungswerte fu¨r einzelne Bearbeitungschritte erarbeitet. Eine wichtige Hilfe
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Segment Scorewert Gesamt
0 1 2 3
1 8,81 38,05 34,28 18,87 100
2 27,04 45,28 19,50 8,18 100
RCA
3 33,33 44,65 16,35 5,66 100
4 70,13 15,09 9,12 5,66 100
LM 5 2,52 17,92 34,59 44,97 100
6 3,14 20,13 37,11 39,62 100
7 2,20 35,53 37,42 24,84 100
RIVA 8 7,86 50,63 25,79 15,72 100
9 16,67 44,03 23,58 15,72 100
10 49,06 26,10 16,04 8,81 100
11 5,03 36,16 36,48 22,33 100
12 62,89 21,70 10,06 5,35 100
RCX 13 11,64 46,54 29,87 11,95 100
14 50,63 33,65 14,15 1,57 100
15 74,53 16,98 8,49 0 100
x¯ 28,36 32,83 23,52 15,28 100
Tabelle 4.2: Relative Ha¨ufigkeit der Scorewerte je Segment summiert u¨ber alle Rekonstruktions-
zeitpunkte; Angaben in [%].
bei der Arbeit mit dem MSCT wa¨re die Kenntnis des jeweils besten Rekonstruktions-
zeitpunktes jedes Koronarsegmentes. Die Ergebnisse der Untersuchungen dieser Studie
sollen einige Richtwerte liefern.
Im Anhang sind in den Tabellen A.2 bis A.9 die absoluten und relativen Ha¨ufigkeiten
der vier Scorewerte fu¨r jedes Segment aufgesplittet nach den Rekonstruktionszeitpunk-
ten 30% - 80% festgehalten. Zur besseren U¨bersicht wurde eine Zusammenfassung der
Scorewerte 0 und 1 zur Aussage
”
nicht diagnostisch bewertbares Segment“ und der
Scorewerte 2 und 3 zur Aussage
”
diagnostisch bewertbares Segment“ vorgenommen
(Tabellen A.10 und A.11). Mit Hilfe dieser Zusammenfassung ergeben sich die folgen-
den Ergebnisse:
Die Segmente 1 - 4 der rechten Koronararterie kommen allesamt zum Rekonstruktions-
zeitpunkt 70% des RR-Intervalls am besten zur Darstellung. In 67,92% der Fa¨lle stellt
sich das Segment 1 bei 70% des RR-Intervalls mit nur geringen oder ohne Bewegungs-
artefakte dar. Ein a¨hnlich gutes Ergebnis (62,26%) wird fu¨r dieses Segment bei 40%
des RR-Intervalls erreicht. Die Segmente 2 - 4 erhalten wesentlich seltener die Score-
werte 2 und 3. Segment 2 ist bei 37,74% der Patienten bei 70% des RR-Intervalls
diagnostisch verwertbar, Segment 4 nur in 24,53%. Eine Verschlechterung der Darstel-
lungsqualita¨t der RCA im distalen Bereich ist deutlich zu erkennen. Die Tabelle 4.3
und die Abbildung 4.1 geben die Ergebnisse im Detail wieder.
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 58,49 62,26 47,17 50,94 67,92 32,08
2 24,53 33,96 24,53 33,96 37,74 11,32
3 20,75 30,19 16,98 26,42 32,08 5,66
4 11,32 15,09 13,21 15,09 24,53 9,43
Tabelle 4.3: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente 1 - 4
der RCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Der linke Hauptstamm (Segment 5), la¨sst sich von allen Segmenten am besten dar-
stellen. In 92,45% der Fa¨lle ist er zum Rekonstruktionszeitpunkt 70% diagnostisch
bewertbar. Bei etwa 85% der Patienten stellt sich der Hauptstamm auch bei 60% des
RR-Intervalls ohne wesentliche Bewegungsartefakte dar. Die Segmente 6 - 10 des Ramus
interventricularis anterior der linken Koronararterie kommen mit einer Ausnahme (Seg-
ment 9) bei 70% des RR-Intervalls am besten zur Darstellung. Die Segmente 6, 7 und
8 repra¨sentieren den Hauptast des RIVA. Mit abnehmender Ha¨ufigkeit sind sie diagno-
stisch bewertbar (vgl. Tab. 4.4). Die beiden Seitena¨ste (Segmente 9 und 10) kommen
deutlich seltener gut zur Darstellung. Wa¨hrend Segment 9 bei 60% des RR-Intervalls
am ha¨ufigsten bewertbar ist (45,28%), ist Segment 10 zu den Rekonstruktionszeitpunk-
ten 60% und 70% des RR-Intervalls gleich ha¨ufig mit einem Scorewert von 2 oder 3
bewertet worden. Die genauen Prozentzahlen der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“
aller Segmente des RIVA zu den verschiedenen Rekonstruktionszeitpunkten ko¨nnen der
Tabelle 4.4 und der Abbildung 4.2 entnommen werden.
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
5 75,47 81,13 66,04 84,91 92,45 77,36
6 75,47 75,47 66,04 77,36 86,79 79,25
7 60,38 58,49 52,83 67,92 73,58 60,38
8 35,85 32,08 39,62 49,06 64,15 28,30
9 41,51 35,85 37,74 45,28 43,40 32,08
10 22,64 15,09 20,75 35,85 35,85 18,87
Tabelle 4.4: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente 5 - 10
der LCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Die Segmente 11 - 15 geho¨ren zum Ramus circumflexus der linken Koronararterie. Der
Hauptast des RCX (Segmente 11 und 13) stellt sich bei 70% des RR-Intervalls mit
79,25% bzw. 69,81% diagnostisch verwertbaren Ergebnissen am besten dar. Der er-
ste Seitenast (Segment 12) kann nur in wenigen Fa¨llen diagnostisch bewertet werden
4.1. Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie 43
(32,08% bei 60%), die Segmente 14 und 15 stellen die Endaufzweigung des RCX dar
und sind insgesamt selten diagnostisch bewertbar. Die besten Ergebnisse erha¨lt man
noch bei 70% des RR-Intervalls. Die Tabelle 4.5 und die entsprechende Abbildung 4.3
geben die Ergebnisse im einzelnen wieder.
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
11 64,15 52,83 49,06 69,81 79,25 37,74
12 11,32 11,32 7,55 32,08 26,42 3,77
13 43,40 35,85 32,08 49,06 69,81 20,75
14 13,21 15,09 7,55 16,98 30,19 11,32
15 9,43 9,43 0 7,55 15,09 9,43
Tabelle 4.5: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente 11 - 15
der LCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Die Tabellen und Abbildungen zeigen auf, dass mit Ausnahme der Segmente 9 und 12
fu¨r alle Segmente der beste Rekonstruktionszeitpunkt bei 70% des RR-Intervalls liegt.
In dieser Phase des Herzzyklus besteht die beste Mo¨glichkeit, die einzelnen Segmente
der Koronararterien nahezu artefaktfrei darzustellen. Die relativen Ha¨ufigkeiten dafu¨r
liegen zwischen 15,09% und 92,45%. Proximale Koronarsegmente kommen durchweg
besser zur Darstellung als distale Segmente oder Seitenastsegmente.
Abbildung 4.1: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente
1 - 4 der RCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt.
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Abbildung 4.2: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente
5 - 10 der LCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt.
Abbildung 4.3: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die Segmente
11 - 15 der LCA aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt.
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4.1.2 Darstellungsqualita¨t der Koronararterien
In dieser Studie wurde die Darstellungsqualita¨t der Koronarmorphologie prima¨r an-
hand der Beurteilung der einzelnen Koronarsegmente und nicht anhand der Qualita¨t
der gesamten Koronararterien untersucht. Dennoch kann mit Hilfe der Ergebnisse aus
Kapitel 4.1.1 eine Aussage u¨ber die Qualita¨t der Darstellung von RCA, LM, RIVA
sowie RCX getroffen werden.
Dazu wurden die absoluten Ha¨ufigkeiten bewertbarer bzw. nicht bewertbarer Ergebnis-
se aller Segmente einer Koronararterie fu¨r jeden Rekonstruktionszeitpunkt summiert
und anschließend durch die Anzahl der summierten Segmente dividiert. So erha¨lt man
die absoluten Ha¨ufigkeiten diagnostisch bewertbarer bzw. nicht bewertbarer Koronar-
arterien aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt. Die relativen Ha¨ufigkeiten erha¨lt
man durch Division mit dem Produkt aus Patienten- und Segmentanzahl. Die Tabelle
4.6 gibt die Ergebnisse im einzelnen wieder.
Koronarie Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
RCA 28,77 35,38 25,47 31,60 40,57 14,62
LM 75,47 81,13 66,04 84,91 92,45 77,36
RIVA 47,17 43,40 43,40 55,09 60,75 43,77
RCX 28,30 24,91 19,25 35,09 44,15 16,60
Tabelle 4.6: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die einzelnen Ko-
ronararterien aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Auch bei der Betrachtung der Darstellungsqualita¨t der Koronararterien zeigt sich deut-
lich, dass die besten Ergebnisse fu¨r alle Koronarien bei 70% des Herzzyklus erreicht
werden. Der linke Hauptstamm (LM) ist zu diesem Zeitpunkt mit 92,45% deutlich am
ha¨ufigsten diagnostisch bewertbar, gefolgt vom RIVA mit 60,75%. RCX (44,15%) und
RCA (40,57%) sind deutlich seltener diagnostisch bewertbar, zeigen die besten Ergeb-
nisse aber ebenfalls bei 70% des RR-Intervalls. Eine U¨bersicht gibt die Abbildung 4.4.
4.1.3 Korrelation zwischen Herzfrequenz und Scorewerten
Die Qualita¨t der Herzbilder ist von verschiedenen Parametern abha¨ngig, z.B. vom Re-
konstruktionszeitpunkt. Um den Einfluss der Herzfrequenz des Patienten wa¨hrend der
Untersuchung auf die Bildqualita¨t zu bestimmen, wurde mit dem Spearman-Rang-
korrelationskoeffizienten [47] die Korrelation zwischen der mittleren Herzfrequenz des
Patienten und dem Mittelwert der Scorewerte des Patienten in allen Segmenten jeder
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Abbildung 4.4: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch bewertbar“ fu¨r die einzelnen
Koronararterien aufgesplittet nach Rekonstruktionszeitpunkt.
Koronararterie bestimmt. Es wurde zum einen die Sta¨rke der Gesamtkorrelation fu¨r
alle 53 Patienten ermittelt, zum anderen wurde die Korrelation zwischen der mittleren
Herzfrequenz und dem Mittelwert der Scorewerte fu¨r jede der vier Herzfrequenzgrup-
pen (Kapitel 3.3.2.1) einzeln bestimmt.
Die ermittelten Korrelationskoeffizienten fu¨hren zu dem Ergebnis, dass in dieser Studie
fu¨r keine Koronararterie eine starke Korrelation zwischen den genannten Parametern
besteht. Der durchschnittliche Korrelationskoeffizient liegt bei 0,0616 (Min: -0,3661,
Max: 0,5536). Die Koeffizienten fu¨r die Gesamtkorrelation liegen alle zwischen -0,0088
(fu¨r den LM) und 0,0582 (fu¨r die RCA) und geben somit keinen Hinweis auf eine
Beziehung zwischen Scorewerten und Herzfrequenz. In den vier Herzfrequenzgruppen
zeigen sich in der Gruppe I mit Frequenzen unter 60 1
min
zumindest schwache Korre-
lationen zwischen beiden Parametern, in allen anderen Herzfrequenzgruppen zeichnet
sich keine Korrelation ab. Die Tabelle 4.7 gibt einen U¨berblick u¨ber die einzelnen Werte
des Spearman-Korrelationskoeffizienten.
Die Korrelationskoeffizienten aus Tabelle 4.7 wurden mit der mittleren Herzfrequenz
jedes Patienten ermittelt. Bei einigen Patienten variierte die Herzfrequenz wa¨hrend
der Untersuchung allerdings erheblich mit einer maximalen Spannbreite von 94 1
min
(Tab. 3.2). Diese Schwankungen ko¨nnten ebenfalls einen Einfluss auf die Qualita¨t der
Herzbilder haben. Aus diesem Grund wurde der Spearman-Rangkorrelationskoeffi-
zient zwischen der Herzfrequenzspannbreite jedes Patienten und dem mittleren Score-
wert jeder Koronararterie bestimmt. Auch zwischen diesen beiden Parametern liegt fu¨r
keine Koronararterie eine Korrelation vor. Die Koeffizienten liegen zwischen 0,0156 und
0,1320, wie Tabelle 4.8 zeigt.
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Herzfrequenz Koronararterie
Gruppe Frequenz RCA LM RIVA RCX
I < 60 1
min
-0,3661 -0,3482 0,5536 0,1429
II 60 − 69 1
min
0,0477 0,0143 -0,0733 0,0974
III 70 − 79 1
min
0,2296 0,1659 0,0942 0,0779
IV ≥ 80 1
min
0,1667 0,1131 0,0893 0,2381
Gesamtkollektiv 0,0582 -0,0088 0,0086 0,0104
Tabelle 4.7: Spearman-Rangkorrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herzfrequenz und mitt-
lerem Score jeder Koronararterie aufgesplittet nach Herzfrequenzgruppen.
Koronararterie
RCA LM RIVA RCX
Spearman-Korrelation 0,0414 0,0156 0,1303 0,1320
Tabelle 4.8: Spearman-Rangkorrelationskoeffizienten zwischen Herzfrequenzspannbreite und
mittlerem Score jeder Koronararterie.
4.2 Stenosedetektion und -quantifizierung
Bei 50 Patienten wurde geblindet eine Stenosedetektion sowohl imMSCT (VRT-Modus)
als auch in der konventionellen Koronarangiographie, die als Goldstandard gilt, durch-
gefu¨hrt und in beiden Verfahren eine Quantifizierung der Stenosen vorgenommen. Mit
der Bland-Altman-Methode wurde die Messgenauigkeit des MSCT an Stenosen im
Vergleich zur QCA untersucht.
4.2.1 Stenosedetektion mit dem MSCT
Die Detektion der Stenosen wurde von zwei unabha¨ngigen Betrachtern in beiden Unter-
suchungsverfahren MSCT und QCA durchgefu¨hrt. Die Untersuchung mit dem MSCT
wurde auf der Virtuoso Workstation im 3D-VRT-Modus vorgenommen. Ausgangspunkt
war das bearbeitete dreidimensionale Herzbild, wie es fu¨r die Qualita¨tsuntersuchung
der Koronarmorphologie (Kapitel 3.3.2.1) genutzt wurde. Die Detektion erfolgte in der
VolumePro-Einstellung mit einer Matrix von 512 x 512 Pixeln.
Von jedem der 50 Patienten wurde fu¨r jedes einzelne Segment die Bildserie mit der
besten Rekonstruktion (ho¨chster Scorewert) ermittelt. Im Anschluss daran wurden die
15 Koronarsegmente jedes Patienten in der ermittelten optimalen Bildserie hinsichtlich
einer Stenosebildung beurteilt. Die Ergebnisse wurden tabellarisch festgehalten, aufge-
splittet nach Segmenten.
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Die Detektion der Stenosen mit der konventionellen Koronarangiographie erfolgte eben-
falls durch die Betrachtung jedes einzelnen Koronarsegmentes. Die Ergebnisse wurden
zuna¨chst in einer getrennten Tabelle dokumentiert. Da die Koronarangiographie bislang
der Goldstandard in der Beurteilung der Koronarmorphologie ist, gelten alle mit diesem
Verfahren detektierten Stenosen als unumstritten. Um die Sensitivita¨t und Spezifita¨t
der Stenosedetektion mit dem MSCT zu bestimmen, werden die Ergebnisse beider
Untersuchungen miteinander verglichen. Es gibt 4 mo¨gliche Ergebniskombinationen:
1. Detektion einer Stenose in beiden Verfahren
2. Detektion einer Stenose in der konventionellen Angiographie, keine Stenose in der
MSCT-Untersuchung (= falsch negativ)
3. Keine Stenosedetektion in der konventionellen Angiographie, Detektion einer Ste-
nose in der MSCT-Untersuchung (= falsch positiv)
4. Keine Stenosedetektion in beiden Untersuchungsverfahren
Fu¨r die Auswertung wurden 750 Segmente (50 Patienten a` 15 Segmente) auf Stenosen
untersucht. Mit dem Goldstandard konnten 46 Stenosen und 20 Stents detektiert wer-
den. Der gro¨ßte Teil der Stenosen (n = 36) liegt in proximalen Segmenten. Allein 10
Stenosen befinden sich in Segment 13 des RCX. Je 8 Stenosen entfallen auf die Seg-
mente 2 und 7. Insgesamt 6 Stenosen befinden sich innerhalb eines Stents und werden
als In-Stent-Stenosen dokumentiert. Alle Stents wurden auch im MSCT gesehen, in 4
Fa¨llen ergaben sich indirekte Hinweise auf eine In-Stent-Stenose ohne das Stentlumen
selbst beurteilen zu ko¨nnen.
Im Vergleich zur QCA wurden in der MSCT-Untersuchung ebenfalls 46 Stenosen de-
tektiert; die 4 Fa¨lle eines Hinweises auf eine In-Stent-Stenose sind nicht eingerechnet.
Von den 46 Stenosen stimmen 34 mit dem Ergebnis aus der Angiographie u¨berein, in
12 Fa¨llen liegt eine falsch positive Detektion vor (Tab. 4.9).
Fu¨r die Berechnung von Sensitivita¨t, Spezifita¨t, etc. wurden die 6 In-Stent-Stenosen
aus der Gesamtzahl von 46 Stenosen gestrichen. Ebenso wurde die Anzahl der ausge-
werteten Segmente von 750 um die 20 Stent-Segmente auf 730 reduziert (Tab. 4.9), da
eine Beurteilung der Stents mit dem MSCT zum momentanen Zeitpunkt nur sehr ein-
geschra¨nkt mo¨glich ist. Im zugrunde liegenden Patientenkollektiv treten die Stenosen
MSCT
Stenosedetektion
positiv negativ
∑
positiv 34 6 40
QCA
negativ 12 678 690∑
46 684 730
Tabelle 4.9: Kontingenztafel zur Stenosedetektion mit dem MSCT im Vergleich zur konventio-
nellen Koronarangiographie.
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mit einer Pra¨valenz von 5,48% auf. Die Detektion der Stenosen im Volume Rende-
ring Modus erfolgt mit einer Sensitivita¨t von 85% und einer Spezifita¨t von 98,26%.
Dabei betra¨gt der Anteil falsch positiver Detektionen 1,74% und der Anteil falsch
negativer Stenosedetektionen 15%. Aufbauend auf den Satz von Bayes lassen sich
der positive und negative Vorhersagewert (pra¨diktive Wert) berechnen [52]. Die be-
dingte Wahrscheinlichkeit, dass eine Stenose tatsa¨chlich vorliegt, wenn in der MSCT
eine solche detektiert wird (positiver Vorhersagewert), betra¨gt 73,91%. Dagegen ist die
Wahrscheinlichkeit 99,12%, dass keine Stenose besteht, wenn die MSCT keine Stenose
detektiert (negativer Vorhersagewert).
Die Abbildung 4.5 zeigt am Beispiel des Segmentes 7 des Ramus interventricularis
anterior eine falsch positive Stenosedetektion mit der MSCT.
Abbildung 4.5: Falsch positive Stenosedetektion in Segment 7 des RIVA mit der MSCT.
4.2.2 Stenosequantifizierung und Messpra¨zision des MSCT
Nachdem im vorherigen Unterkapitel die Stenosedetektion mit dem MSCT na¨her un-
tersucht wurde, bescha¨ftigt sich dieser Abschnitt mit den Ergebnissen der Stenosequan-
tifizierung, d.h. mit der Bestimmung der prozentualen Einengung des Gefa¨ßes in der
Stenose und mit der Bestimmung der Messpra¨zision des MSCT an Stenosen. In diese
Untersuchung wurden alle mit beiden Verfahren detektierten Stenosen einbezogen. Es
konnten somit insgesamt 34 Stenosen miteinander verglichen werden. Das Vorgehen bei
der Vermessung der Stenosen wurde in Kapitel 3.3.2.2 bereits erla¨utert.
Aus den gemessenen Lumendurchmessern in der Stenose sowie 1 cm proximal und di-
stal der Stenose kann die prozentuale Einengung des Gefa¨ßes berechnet werden. Die
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dazu benutzte Formel ist Kapitel 3.3.2.2 zu entnehmen. Mit der konventionellen Ko-
ronarangiographie ergibt sich eine durchschnittliche Einengung des Gefa¨ßes von 54%
(SD: 0,08, Min: 37, Max: 100, Median: 53). Die Stenosequantifizierung in der Volume
Rendering Technik ergibt ebenfalls eine durchschnittliche Einengung des Lumens von
54%. Die Standardabweichung betra¨gt 0,09% (Min: 17, Max: 100, Median: 51). In der
QCA wurden auch die 6 In-Stent-Stenosen quantifiziert. Es ergab sich eine prozentuale
Einengung von im Mittel 47,63% (SD: 11,26, Min: 31, Max: 64, Median: 47).
Die in beiden Verfahren ermittelten Durchmesser wurden zur Bestimmung der Messge-
nauigkeit der 3D-VRT an Stenosen mit der Bland-Altman-Methode verglichen [48].
Dabei wurde fu¨r jeden Messpunkt die Differenz zwischen QCA-Messwert und durch-
schnittlichem minimalen, maximalen und mittleren MSCT-Messwert ermittelt und die
Umgebung der 2-fachen Standardabweichung um diese Differenz bestimmt. Der Durch-
messer in der Stenose konnte bei 34 Patienten verglichen werden, ebenso der Durchmes-
ser 1 cm proximal der Stenose. Der Durchmesser 1 cm distal der Stenose konnte nur in
29 Fa¨llen in die Auswertung einbezogen werden, da bei 5 Patienten dieser Messpunkt
im MSCT in keiner Bildserie messbar war.
Die Tabelle 4.10 gibt die Ergebnisse der Bland-Altman-Methode wieder. Eine gra-
fische Darstellung der Ergebnisse befindet sich im Anhang ab Seite 81. Es wurden
neun einzelne Grafiken erstellt, wobei auf jeden Messort je drei Abbildungen (QCA -
MSCTmin, QCA -MSCTmittel, QCA -MSCTmax) entfallen. Die einzelnen Punkte jeder
Grafik repra¨sentieren die einzelnen Patienten, die gestrichelten Linien markieren die
Umgebung der 2-fachen Standardabweichung, in der ca. 95% aller Ergebnisse liegen.
Fu¨r die Stenosen ergeben sich die geringsten Abweichungen zwischen QCA und MSCT-
Messergebnis beim Vergleich von QCA mit den mittleren MSCT-Werten, fu¨r die Mess-
punkte 1 cm proximal und distal der Stenose ergeben sich die geringsten Abweichungen
beim Vergleich der QCA-Messwerte mit den maximalen MSCT-Werten. Dort liegt mit
0,007mm (SD: 0,641) am Messort 1 cm proximal der Stenose die kleinste mittlere Diffe-
renz vor, was die dazugeho¨rige Grafik A.2 wiederspiegelt: bis auf 2 Patienten liegen alle
in der Umgebung der zweifachen Standardabweichung und ein Großteil der einzelnen
Punkte verteilt sich nahe um den Differenzwert 0. Die minimalen MSCT-Durchmesser
sind mit der kleinsten Abweichung an der Stelle der Stenose im Mittel deutlich kleiner
als die Durchmesser aus der QCA. Die mittleren Durchmesser liegen mit einer Aus-
nahme ebenfalls deutlich unter den QCA-Durchmessern (Tab. 4.10 und Abb.A.1 -A.3).
Die berechneten Standardabweichungen liegen fu¨r alle Messorte und Kategorien recht
nah beieinander (MW: 0,588mm, Min: 0,448, Max: 0,701). Die geringsten Standard-
abweichungen treten fu¨r die Messung der Stenosedurchmesser auf, die gro¨ßten fu¨r die
Messung 1 cm distal der Stenose, was die Grafiken im Anhang deutlich wiedergeben.
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Vergleich Messpunkt (Anzahl) x¯− 2SD x¯ x¯+ 2SD
Stenose (n = 34) -0,859 0,093 1,044
QCA − MSCTmin 1 cm proximal (n = 34) -0,562 0,764 2,090
1 cm distal (n = 29) -0,830 0,480 1,790
Stenose (n = 34) -0,958 -0,061 0,835
QCA − MSCTmittel 1 cm proximal (n = 34) -0,822 0,386 1,593
1 cm distal (n = 29) -1,265 0,137 1,391
Stenose (n = 34) -1,175 -0,215 0,744
QCA − MSCTmax 1 cm proximal (n = 34) -1,275 0,007 1,290
1 cm distal (n = 29) -1,581 -0,180 1,222
Tabelle 4.10: Bland-Altman-Tabelle fu¨r den Vergleich von QCA und minimalen, mittleren und
maximalen MSCT-Werten bei der Quantifizierung von Stenosen; x¯ entspricht der mittleren Ab-
weichung zwischen den QCA und MSCT-Werten; Angaben in [mm].
4.3 Messpra¨zision der MSCT im 3D-VRT-Modus
4.3.1 Durchmesserbestimmung und -vergleich zur QCA
Wie bereits in Kapitel 3.3.2.3 beschrieben, wurde die Messpra¨zision der MSCT im
Vergleich zur konventionellen Koronarangiographie mittels Bland-Altman-Methode
untersucht. Die Durchmesserbestimmung an der Virtuoso Workstation erfolgte zum in-
dividuell besten Rekonstruktionszeitpunkt jeder Koronararterie im VolumePro-Modus.
Mit Ausnahme der RCA wurden die Durchmesser der u¨brigen Arterien je zu etwa 50%
zum Rekonstruktionszeitpunkt 70% des RR-Intervalls ausgemessen. Die RCA wurde
in 27,91% zu diesem Zeitpunkt vermessen, zu 25,58% bzw. 20,93% zu den Zeitpunk-
ten 40% bzw. 60% des Herzzyklus. Zum Rekonstruktionszeitpunkt 50% wurden nur
die Durchmesser einer einzigen Koronararterie bestimmt. Die Tabelle 4.11 und die
Abbildung 4.6 stellen die Ha¨ufigkeitsverteilung der fu¨r die Durchmesserbestimmung
genutzten Rekonstruktionszeitpunkte dar.
Mit der Bland-Altman-Methode wurden die Durchmesser der QCA-Auswertung mit
den minimalen, mittleren und maximalen Durchmessern der MSCT-Auswertung an den
Messorten linker Hauptstamm (LM) proximal und distal sowie RIVA-, RCX- und RCA-
Abgang, 1 cm, 3 cm und 5 cm verglichen. Es wurden insgesamt 484 Messpunkte ausge-
wertet. Die Verteilung auf die einzelnen Messorte sind der Tabelle 3.8 in Kapitel 3.3.2.3
zu entnehmen. Der Methodenvergleich wurde tabellarisch und grafisch vorgenommen.
Die Tabellen A.12, A.13 und A.14 im Anhang geben fu¨r jeden Messort und die drei
Durchmesservergleiche die mittlere Abweichung sowie die Umgebung der 2-fachen Stan-
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Koronarie Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
RCA 18,60 25,58 2,33 20,93 27,91 4,65
LM 15,91 9,09 0 22,73 47,73 4,55
RIVA 15,56 8,89 0 22,22 48,89 4,44
RCX 15,56 13,33 0 17,78 48,89 4,44
Tabelle 4.11: Relative Ha¨ufigkeiten der fu¨r die Durchmesserbestimmung genutzten Rekonstruk-
tionszeitpunkte aufgesplittet nach Koronararterien; Angaben in [%].
dardabweichung um die mittlere Abweichung wieder. Fu¨r jeden Messort verdeutlichen
3 Grafiken (QCA -MSCTmin, QCA -MSCTmittel, QCA -MSCTmax) die Ergebnisse des
Methodenvergleichs, indem die Wertedifferenzen jedes Patienten als Funktion des Mit-
telwertes aus den Durchmessern beider Methoden aufgetragen sind. Mittels horizonta-
ler Linien ist die Umgebung der 2-fachen Standardabweichung eingezeichnet, in der ca.
95% der Messwerte zu finden sind.
Zuna¨chst zeigt der Vergleich der beiden Verfahren mit der Bland-Altman-Methode,
dass die Bestimmung der Gefa¨ßdurchmesser mit dem MSCT im 3D-VRT-Modus ein
grundsa¨tzlich geeignetes Verfahren ist. Die angestrebte Wertedifferenz zur QCA von
nahezu 0mm liegt in allen verglichenen Fa¨llen im Toleranzbereich der 2-fachen Stan-
dardabweichung; die Abweichung von 0mm za¨hlt somit nie zu den Ausreißern. Die
Messpra¨zision der MSCT an den einzelnen Messorten ergibt sich aus den mittleren
Abbildung 4.6: Relative Ha¨ufigkeit der fu¨r die Durchmesserbestimmung genutzten Rekonstruk-
tionszeitpunkte.
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Abweichungen der zu vergleichenden Durchmesser sowie der Standardabweichung:
Die Grafiken aller Messorte zeigen deutlich, dass die Messung der minimalen Durch-
messer in der 3D-VRT-Technik die tatsa¨chlichen Lumendurchmesser (QCA-Wert) un-
terscha¨tzt. Die Differenz zwischen QCA- und MSCT-Messwert nimmt positive Werte
an; die Punkte liegen in den Grafiken bis auf einzelne Ausnahmen u¨ber der Nulllinie.
Dieses Ergebnis spiegelt sich in der Tabelle A.12 dadurch wider, dass die mittlere Abwei-
chung zwischen QCA-Wert und minimalem MSCT-Durchmesser ausnahmslos positive
Werte annimmt. Die genannten mittleren Abweichungen sind gro¨ßer als die zwischen
QCA- und mittlerem MSCT-Wert (Tab.A.13). An den Messpunkten RIVA 1 cm und
3 cm sowie RCA Abgang, 3 cm und 5 cm werden die geringsten Abweichungen beim
Vergleich der QCA mit den mittleren MSCT-Werten erreicht (-0,069 bis 0,053mm,
Minimum -0,016mm). An allen u¨brigen Messorten werden die besten Ergebnisse beim
Vergleich der QCA mit den maximalen Durchmessern aus der MSCT erzielt (-0,164
bis 0,147mm, Minimum -0,013mm). Die Grafiken verdeutlichen dies dadurch, dass die
einzelnen Punkte bis auf wenige Ausnahmen nahe und gleichma¨ssig um die Nulllinie
angeordnet sind. Daraus resultiert, dass bei Bestimmung der maximalen Durchmesser
im MSCT in den meisten Fa¨llen die beste Anna¨herung an den wirklichen Gefa¨ßdurch-
messer und damit die gro¨ßte Messpra¨zision erreicht wird.
4.3.2 Korrelation zwischen mittlerer Herzfrequenz und Durchmes-
serdifferenz
Um den Einfluss der Herzfrequenz des Patienten wa¨hrend der Untersuchung mit dem
Mehrzeilenspiral-CT auf die Durchmesserdifferenz zwischen QCA-Messwert und MSCT-
Wert zu bestimmen, wurde fu¨r jeden Messort der Pearsonsche Korrelationskoeffizient
zwischen den genannten Parametern berechnet [49]. Dabei wurden die Differenzen zwi-
schen QCA-Wert und minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert jeweils mit
der mittleren Herzfrequenz des Patienten korreliert.
Wie die Tabelle 4.12 zeigt, besteht an keinem Messort eine Korrelation zwischen der
mittleren Herzfrequenz und den Durchmesserdifferenzen. Die Korrelationskoeffizienten
liegen zwischen -0,2120 und 0,3015 bei einem Mittelwert von 0,043. Um eine detail-
liertere Aussage u¨ber die Beziehung zwischen den beschriebenen Parametern machen
zu ko¨nnen, wurde zusa¨tzlich zur obigen Korrelation eine Pearson-Korrelation ge-
trennt fu¨r jede Herzfrequenzgruppe an allen Messorten errechnet. Das Resultat dieser
Untersuchung ist im Anhang ab Seite 100 tabellarisch dargestellt. Zu den einzelnen
Messorten wurde die Anzahl der gemessenen Patienten in der jeweiligen Herzfrequenz-
gruppe hinzugefu¨gt, da die Gesamtzahl zu korrelierender Messungen die Aussagekraft
der Korrelationskoeffizienten beeinflusst.
In der Herzfrequenzgruppe I mit Frequenzen unter 60 1
min
lagen die Korrelationskoeffi-
zienten zwischen -0,9998 und 0,9693. Dabei betra¨gt die Anzahl gemessener Patienten
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in dieser Gruppe zwischen 3 und 7 Patienten abha¨ngig vom Messort. Es ist deutlich zu
erkennen, dass die Korrelationskoeffizienten im Bereich von - 0,5736 bis 0,5068 liegen,
wenn die Gesamtzahl der gemessenen Patienten u¨ber 5 liegt (Tab.A.15). Zuverla¨ssige
Aussagen u¨ber eine Korrelation sind bei derart geringen Gesamtzahlen schwierig. Ei-
ne a¨hnliche Problematik besteht fu¨r die Herzfrequenzgruppe IV mit Frequenzen u¨ber
80 1
min
. Hier liegen die Koeffizienten zwischen -1 und 1 bei Gesamtpatientenzahlen von
minimal 2 bis maximal 6 Patienten. Auch hier nimmt die Sta¨rke der Korrelation mit
steigenden Patientenzahlen deutlich ab (Tab.A.18). Die Herzfrequenzgruppen II und
III weisen an den u¨berwiegenden Messpunkten repra¨sentative Patientenzahlen (8 - 16
Patienten) auf und lassen bessere Aussagen u¨ber eine mo¨gliche Korrelation zwischen
Herzfrequenz und Durchmesserdifferenz zu. In der Gruppe II besteht an keinem Mess-
punkt eine relevante Korrelation. Die Koeffizienten liegen im Bereich von -0,5638 bis
0,5555 (Tab.A.16). Auch in der Gruppe III besteht keine Korrelation zwischen den
genannten Parametern. Es werden Korrelationskoeffizienten von -0,4163 bis 0,5657 er-
reicht (Tab.A.17).
Messpunkt QCA -CTmin QCA -CTmittel QCA -CTmax
LM proximal 0,0327 0,1280 0,1987
LM distal 0,1166 0,1264 0,1238
RIVA Abgang 0,0527 0,0239 -0,0071
RIVA 1 cm 0,2446 0,1639 0,0862
RIVA 3 cm 0,2382 0,2495 0,2427
RIVA 5 cm 0,0529 0,0022 -0,0550
RCX Abgang 0,0506 -0,0738 -0,2034
RCX 1 cm -0,0564 -0,0423 -0,0256
RCX 3 cm -0,0444 -0,0465 -0,0778
RCX 5 cm -0,0122 -0,1316 -0,2120
RCA Abgang -0,0351 -0,0475 -0,0514
RCA 1 cm 0,3015 0,2380 0,1318
RCA 3 cm 0,1190 -0,0248 -0,1259
RCA 5 cm 0,1806 0,0954 0,0512
Tabelle 4.12: Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herzfrequenz und Durchmes-
serdifferenzen von QCA- und minimalen, mittleren und maximalen MSCT-Werten.
Kapitel 5
Diskussion
Die konventionelle Koronarangiographie ist weltweit der Goldstandard fu¨r die Darstel-
lung der Koronararterien und in der Diagnostik der koronaren Herzkrankheit [53]. Es
besteht allerdings ein nicht unerhebliches Risiko fu¨r den Patienten bei diesem invasiven
Eingriff. So kann es z.B. zu Blutungen an der Punktionsstelle, Dissektionsverletzungen
der Koronararterien und zur Auslo¨sung eines akuten Myokardinfarktes kommen [54].
Diese Risiken sind zwar insgesamt selten, es besteht jedoch eine Letalita¨t von 0,1%
[6]. Die genannten Gru¨nde sowie die hohen volkswirtschaftlichen Kosten des Untersu-
chungsverfahrens haben in den letzten zwei Jahrzehnten zu einer Suche nach nicht-
invasiven Methoden zur Darstellung der Koronararterien und zur Diagnostik der KHK
gefu¨hrt. Die Entwicklung eines zuverla¨ssigen und risikoarmen nicht-invasiven Verfah-
rens stellt ein bedeutendes Ziel der Radiologie und Kardiologie dar. Fu¨r die Diagnostik
der KHK ist nicht allein die sichere Detektion von Stenosen entscheidend, sondern ins-
besondere auch die Quantifizierung der Stenosen und die Vermessung der Gefa¨ßlumina.
Seit Beginn der Forschungen auf diesem Gebiet wurden verschiedene nicht-invasive
bzw. minimal-invasive Bildgebungsverfahren wie die Elektronenstrahl-Computertomo-
graphie, die Magnetresonanztomographie und die Mehrzeilenspiral-Computertomogra-
phie vorgestellt und in diversen Studien getestet (Abb. 5.1). Die Einfu¨hrung der EBCT
im Jahre 1983 ermo¨glichte erstmals die nicht-invasive Darstellung der Herzstruktu-
ren mit einer hohen zeitlichen Auflo¨sung von maximal 50ms bei einer nur ma¨ssigen
ra¨umlichen Auflo¨sung. Das Verfahren erlaubt die Detektion und Quantifizierung von
koronaren Verkalkungen und damit die nicht-invasive Diagnose der koronaren Arte-
riosklerose [55]. Seit Beginn der EBCT-Koronarangiographie mittels intraveno¨s appli-
zierten Kontrastmittels ist die nicht-invasive Koronarangiographie mo¨glich, mit der die
morphologische Darstellung der epikardial gelegenen Koronararterien und die Detekti-
on von Stenosen gelingt [56]. Seither ist in vielen Studien die Qualita¨t des Verfahrens
im Vergleich zur konventionellen Koronarangiographie untersucht worden.
56 5. Diskussion
Als zweites nicht-invasives Verfahren hielt die MRT-Koronarangiographie zu Beginn
der 90er Jahre Einzug in die Diagnostik der koronaren Herzkrankheit. Diese Metho-
de erlaubt die Darstellung der Koronaranatomie und -morphologie ohne Einsatz von
Ro¨ntgenstrahlung und Kontrastmittel. Einige Studien untersuchten die Qualita¨t des
Verfahrens, die Erfolge sind insgesamt aber noch gering [57].
Das letzte neu eingefu¨hrte Verfahren ist die Mehrzeilenspiral-CT, mit der aufgrund ei-
ner Rotationzeit der Gantry von 500ms und einer parallelen Aufnahme von 4 Schichten
spiralfo¨rmig das gesamte Herzvolumen in einer einzigen Atemanhaltephase gescannt
werden kann. Mit diesem Verfahren kann ohne die Gabe von Kontrastmittel ein
”
Ko-
ronar-Screening“, d.h. ein Nachweis von Koronarkalk in den Gefa¨ßwa¨nden durchgefu¨hrt
werden [58]. Durch die Gabe eines Kontrastmittels gelingt die nicht-invasive Koronaran-
giographie mit einer vorher nicht gekannten ra¨umlichen Auflo¨sung und einer zeitlichen
Auflo¨sung von maximal 125ms. Die MSCT stellt sich nach ersten Studien als viel-
versprechendes Verfahren zur nicht-invasiven Darstellung der Koronararterien und zur
Detektion von Koronarstenosen oder -verschlu¨ssen dar. Derzeit befinden sich die MRT
und MSCT noch in der Phase technischer Weiterentwicklung und klinischer Studie. Sie
sind bisher nicht in die klinische Routine integriert.
Abbildung 5.1: Beispiele fu¨r die nicht-invasiven Untersuchungsverfahren EBCT, MRT und MSCT
zur Darstellung der Koronararterien.
a) EBCT: 3D-Darstellung einer LCA mit Ramus interventricularis anterior, Ramus intermedius
und Ramus circumflexus [53].
b) MRT: 2D-Darstellung des linken Hauptstammes und des proximalen und mittleren Anteils des
Ramus interventricularis anterior [59].
c) MSCT: 3D-VRT-Darstellung eines Ramus interventricularis anterior, Ramus intermedius und
Ramus circumflexus der linken Koronararterie.
Ziel dieser Studie ist es, die diagnostische Wertigkeit der MSCT-Koronarangiographie
im Vergleich zur konventionellen Koronarangiographie aber auch im Vergleich zu den
anderen nicht-invasiven Verfahren zu betrachten, indem die Sensitivita¨t und Spezifita¨t
der Stenosedetektion mit dem MSCT sowie die Messpra¨zision bei der Durchmesserbe-
stimmung des Koronarlumens untersucht werden. Da die Bilddarstellung mit verschie-
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denen Visualisierungsmodalita¨ten mo¨glich ist (Kapitel 2.5), die jeweils unterschiedli-
chen Einfluss auf die Quelldaten haben [23], ist ein Vergleich jeder Darstellungstechnik
mit dem Standardverfahren der konventionellen Koronarangiographie notwendig. Das
einzige dreidimensionale Nachverarbeitungsverfahren, bei dem keine Dateninformati-
on verloren geht, ist das Volume Rendering (3D-VRT). Dieses Verfahren hat bei der
Visualisierung verschiedener anatomischer Regionen gute Ergebnisse in der Diagnostik
von Pathologien gezeigt. Aus diesem Grund wurden die genannten Untersuchungen
dieser Studie in der 3D-VRT durchgefu¨hrt und deren Wertigkeit im Vergleich zur QCA
beurteilt.
In den folgenden Unterkapiteln, die nach dem Studiendesign gegliedert sind (Kapitel
3.1), werden die Ergebnisse dieser Studie kritisch beleuchtet und im Vergleich zu Er-
gebnissen anderer Studien diskutiert. Das Hauptaugenmerk liegt auf dem Vergleich zu
anderen MSCT-Studien und der konventionellen Koronarangiographie. Unterschiede
zu anderen genannten nicht-invasiven Methoden sollen dabei ebenfalls beru¨cksichtigt
werden.
5.1 Diskussion der Darstellungsqualita¨t
Die Darstellung der Koronararterien mit einem nicht-invasiven tomographischen Un-
tersuchungsverfahren wird durch die Bewegung des Herzens wa¨hrend einer Herzaktion
und die Beweglichkeit der einzelnen Koronararterien erschwert. Fu¨r die Diagnostik von
Pathologien und Anomalien der Herzkranzarterien ist eine bewegungsfreie Darstellung
der Gefa¨ße jedoch eine grundlegende Voraussetzung, ohne die eine zuverla¨ssige Beurtei-
lung nicht mo¨glich ist. Um eine gute Darstellungsqualita¨t der Koronararterien zu errei-
chen, ist die EKG-synchronisierte Datenaquisition notwendig. Diese Technik erlaubt es,
die Herzaktion zu einer bestimmten Herzzyklusphase mit mo¨glichst geringer Bewegung
der Herzstrukturen
”
einzufrieren“. Es sind zum einen die prospektiv EKG-getriggerte
sequentielle Datenaufnahme und zum anderen die retrospektiv EKG-gegatete Spiral-
datenaufnahme bekannt, deren Prinzip in Kapitel 2.4 beschrieben wurde. Die nicht-
invasive Koronarangiographie mit der EBCT und der MRT sind nur mit prospektiver
Triggerung durchfu¨hrbar, wodurch alle Koronararterien zum gleichen Zeitpunkt im
Herzzyklus dargestellt werden und eine individuelle Koronarien-abha¨ngige Wahl des
Rekonstruktionszeitpunktes nicht mo¨glich ist [21, 57]. Es resultieren vermehrt Bewe-
gungsartefakte, die bei arrhythmischen Patienten an Zahl und Auspra¨gung zunehmen
[20]. Mit der MSCT ist eine Datenaquisition mit beiden Verfahren mo¨glich [60]. Derzeit
wird standardma¨ssig in allen Studien die Methode des retrospektiven Gatings benutzt,
bei der zwar im Vergleich zur prospektiven Triggerung eine ho¨here effektive Strahlen-
dosis appliziert werden muss, deren Vorteile durch die freie Wahl der Rekonstrukti-
onszeitpunkte im Anschluss an den Scanvorgang und die verminderte Anfa¨lligkeit auf
Arrhythmien aber deutlich u¨berwiegen [45]. Ziel vieler Studien mit dem MSCT war es
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bisher, durch Rekonstruktion mehrerer Bildserien zu verschiedenen Herzzykluszeiten
den fu¨r jede Koronararterie individuell besten Rekonstruktionszeitpunkt zu ermitteln,
bei dem die jeweilige Arterie optimal und ohne Bewegungsartefakte dargestellt werden
kann und eine Bewertung mo¨glich ist [12, 20, 61]. Eine Studie mit dem EBCT von
B. Lu et al. [62] konnte aber bereits nachweisen, dass die Beweglichkeit der Koro-
nararterien von Segment zu Segment unterschiedlich ist und aus diesem Grund auch
eine Segment-abha¨ngige Wahl des Rekonstruktionszeitpunktes als sinnvoller zu erach-
ten ist als eine Koronarien-abha¨ngige Wahl. Nur in den Studien von A.F. Kopp et
al. [21] und C. Georg et al. [54] wurde fu¨r verschiedene Visualisierungsmodalita¨-
ten der beste Rekonstruktionszeitpunkt fu¨r jedes Segment ermittelt und beschrieben.
Ansonsten wurde eine derartige Auswertung noch nicht vorgenommen. Die Studie am
vorliegenden Patientenkollektiv soll fu¨r die Technik des Volume Rendering Referenz-
werte fu¨r die 15 Segmente nach der AHA-Klassifikation liefern.
In dieser Studie stellt sich deutlich heraus, dass eine hohe interindividuelle und in-
terarterielle Variabilita¨t fu¨r den besten Rekonstruktionszeitpunkt besteht, was auch
andere Studien bereits feststellen konnten [21]. Außer fu¨r den linken Hauptstamm, der
zu allen Rekonstruktionszeitpunkten in u¨ber 75% der Fa¨lle bewertbar ist, ko¨nnen fu¨r
alle anderen Segmente deutliche Unterschiede in der Darstellungsqualita¨t zwischen den
verschiedenen Rekonstruktionszeitpunkten ermittelt werden (Abb. 5.2).
Abbildung 5.2: Vergleichende Darstellung der RCA bei 30% - 80% des RR-Intervalls.
Oben: Von links nach rechts die Zeitpunkte 30%, 40% und 50% des RR-Intervalls mit deutlichen
Bewegungsartefakten in den Segmenten 2 und 3.
Unten: Von links nach rechts die Zeitpunkte 60%, 70% und 80% des RR-Intervalls. Artefaktfreie
Darstellung der Segmente 1 - 4 bei 70%.
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In diesem Patientenkollektiv kristallisiert sich der Zeitpunkt bei 70% des Herzzyklus
als der am besten geeignete Rekonstruktionszeitpunkt fu¨r alle Segmente mit Ausnahme
von Segment 9 und 12 (60% RR-Intervall) heraus. Die beiden oben angesprochenen
Studien erhielten fu¨r den linken Hauptstamm und die Segmente 6 - 8 des RIVA identi-
sche Ergebnisse, wa¨hrend die Segmente 1 - 3 in diesen Studien bei 40% bzw. fru¨hdia-
stolisch und die Segmente 11 - 12 bei 50% bzw. 350 - 450ms vor der na¨chsten R-Zacke
im EKG am besten zur Darstellung kamen [21, 54]. Beide Studien untersuchten die
Darstellungsqualita¨t der Segmente 4, 9 - 10 und 13 - 15 nicht. Die vorliegende Studie
verdeutlicht auch, dass die Darstellung des linken Hauptstammes und der Segmente
6 - 8 des RIVA in vielen Fa¨llen artefaktarm bzw. -frei mo¨glich ist, wa¨hrend die Segmen-
te 1 - 4 der RCA, 11 - 15 des RCX und die Seitena¨ste des RIVA (Segment 9 und 10)
deutlich ha¨ufiger mit Bewegungsartefakten behaftet und dadurch seltener bewertbar
sind. Diese Tatsache gilt insbesondere fu¨r die Segmente 2 und 3 sowie die Segmente 12,
14 und 15, die nahezu senkrecht zur Bildebene verlaufen [54]. Die schlechtere Darstel-
lungsqualita¨t der genannten Segmente wurde in anderen Studien ebenfalls festgestellt
und la¨sst sich auf die vermehrte Koronarienbeweglichkeit dieser Gefa¨ßabschnitte [62],
die enge Beziehung zu anderen kontrastierten Strukturen wie Herzohr, Koronarvenen
und V. cava superior [54] und die verminderte ra¨umliche Auflo¨sung in z-Richtung [21]
erkla¨ren. Die Abbildung 5.3 verdeutlicht die genannte Problematik im Bildteil a) am
Beispiel der Segmente 10 - 14 des RCX sowie im Bildteil b) am Beispiel der Segmente
1 - 3 der RCA, die direkt am rechten Vorhof entlang verlaufen, der als Ort der schnell-
sten Herzbewegung gilt.
Abbildung 5.3: Verschlechterung der Darstellungsqualita¨t von RCA und RCX.
a) Darstellung des Hauptstammes und des RCX mit deutlicher U¨berlagerung der Segmente 12
und 13 durch das linke Herzohr und die linke Koronarvene zum besten Rekonstruktionszeitpunkt.
b) Darstellung der Segmente 1 - 4 der RCA mit deutlichen Artefakten in den Segmenten 2 und 3
bei erho¨hter Koronarbeweglichkeit und senkrechtem Verlauf zur Schichtebene.
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Studien, die nur die Koronararterien als Ganzes bewerteten, stellten ebenfalls fest, dass
die Anzahl bewertbarer Gefa¨ße abha¨ngig von der Koronararterie in der Reihenfolge LM,
RIVA, RCX und RCA abnimmt. Wa¨hrend der Hauptstamm zum besten Rekonstrukti-
onszeitpunkt zu 100% bewertbar war, konnten der RIVA in 82,3% , der RCX in 77,7%
und die RCA nur noch in 64,9% als bewertbar eingestuft werden [38]. Wie in weiteren
Studien lagen die besten Rekonstruktionszeitpunkte fu¨r die RCA bei 30% - 50%, fu¨r
den LM und RIVA bei 50% - 70% und fu¨r den RCX bei 60% - 80% [12, 20, 38, 45].
Im vorliegenden Patientenkollektiv la¨sst sich ein einheitlicher optimaler Rekonstruk-
tionszeitpunkt fu¨r alle Arterien bei 70% des RR-Intervalls aus den Ergebnissen der
einzelnen Segmente errechnen. Die relativen Ha¨ufigkeiten der bewertbaren Koronar-
arterien zu diesem Rekonstruktionszeitpunkt sind der Tabelle 4.6 zu entnehmen und
liegen insgesamt etwas unter denen der genannten Studien. Dies ist darauf zuru¨ck-
zufu¨hren, dass dort zweidimensionale Nachverarbeitungstechniken untersucht wurden
und nicht das als etwas schwa¨cher eingescha¨tzte Volume Rendering.
Als Hauptursache fu¨r Bewegungsartefakte und schlechte Qualita¨t der Rekonstruktio-
nen wird in zahlreichen Studien die zu hohe Herzfrequenz der untersuchten Patienten
genannt [12, 38, 45, 61]. Es konnte festgestellt werden, dass je nach Studie mit Zunahme
der Herzfrequenz u¨ber 65 - 75 1
min
die Anzahl nicht bewertbarer Koronararterien signifi-
kant erho¨ht ist. Erkla¨rt wurde dies mit einer Verku¨rzung der Diastole und einem damit
verku¨rzten Zeitfenster der bewegungsarmen Herzphase, die fu¨r die Bildrekonstruktion
genutzt wird [45]. Neben dem Einfluss auf die Bildqualita¨t besteht laut T. Giesler et
al. [61] auch ein Einfluss der Herzfrequenz auf die Wahl des richtigen Rekonstruktions-
zeitpunktes. Bei Herzfrequenzen unter 70 1
min
eignen sich die Rekonstruktionszeitpunkte
70% - 80% am besten, bei Herzfrequenzen u¨ber 70 1
min
eher die Zeitpunkte 40% - 50%
des RR-Intervalls. Aus den genannten Gru¨nden wurde der Einsatz eines kardioselekti-
ven β-Blockers zur Frequenzsenkung empfohlen [38] und in fast allen genannten Studien
eingesetzt. In der vorliegenden Studie wurde auf den Einsatz eines solchen Medikamen-
tes verzichtet, um die Untersuchung minimal-invasiv zu halten. Bei der Berechnung
der Korrelation zwischen mittlerer Herzfrequenz und mittlerem Scorewert jeder Ko-
ronararterie mit dem Spearman-Rangkorrelationskoeffizienten konnte weder fu¨r die
Gesamtheit aller Patienten noch fu¨r die einzelnen Herzfrequenzgruppen eine relevante
Korrelation ermittelt werden. Es konnte daru¨ber hinaus auch keine Korrelation zwi-
schen der Herzfrequenzspannbreite jedes Patienten und dem mittleren Scorewert jeder
Koronararterie gezeigt werden, was an der Nutzung des bisegmentalen Algorithmus
liegen kann, der bei ho¨herer Herzfrequenz eine ku¨rzere zeitliche Auflo¨sung erlaubt. Die
Abbildung 5.4 zeigt einen Vergleich der Darstellungsqualita¨t einer Koronararterie bei
unterschiedlichen Herzfrequenzen.
Eine artefaktarme Gefa¨ßdarstellung ist die Voraussetzung fu¨r eine sichere Diagnostik
von Pathologien der Koronararterien. Die Qualita¨t der Darstellung und damit die Be-
wertbarkeit der einzelnen Koronarsegmente ist von vielen Aspekten abha¨ngig, die im
vorangegangenen Abschnitt diskutiert wurden. Die richtige Wahl des Rekonstrukti-
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onszeitpunktes auf der Grundlage der Ergebnisse der vorliegenden Studie kann eine
deutliche Verbesserung der Qualita¨t bewirken. Die bestehenden Probleme durch die
Beweglichkeit der Koronararterien ko¨nnen nur durch eine Verbesserung der zeitlichen
Auflo¨sung in nachfolgenden Mehrzeilenspiral-CT-Gera¨ten gelo¨st werden.
Abbildung 5.4: Darstellungsqualita¨t des LM und RIVA bei unterschiedlichen Herzfrequenzen.
a) Gute Darstellung und Bewertbarkeit der Segmente 1 - 10 bei einem Patienten mit der mittleren
Herzfrequenz von 46 1min wa¨hrend der MSCT-Untersuchung.
b) Gute Darstellung und Bewertbarkeit der Segmente 5 - 9 und 11 - 15 bei einem Patienten mit
einer mittleren Herzfrequenz von 70 1min wa¨hrend der MSCT-Untersuchung. Die Segmente 6, 12
und 13 enthalten einen Stent.
5.2 Diskussion Stenosedetektion und -quantifizierung
Fu¨r die Diagnostik der koronaren Herzkrankheit sind zwei Aspekte von Bedeutung,
zum einen die direkte Darstellung und Quantifizierung von koronaren Plaques und
zum anderen die Detektion und Quantifizierung von daraus resultierenden hochgradi-
gen Koronarstenosen.
Bei den Koronarplaques wird zwischen kalzifizierten und nicht-kalzifizierten, atheroma-
to¨sen Plaques unterschieden. Die Menge der Plaques sowie deren Lage und Beschaffen-
heit gehen in die Bestimmung des Risikos der KHK ein. Es ist inzwischen bewiesen,
dass das Vorhandensein von weichen atheromato¨sen Plaques, die eher zur Ruptur und
somit zum Verschluss des Gefa¨ßes fu¨hren, ein deutlich ho¨heres Risiko bedeutet als das
Auftreten von kalzifizierten Plaques [63]. Qualitative Analysen von Koronarplaques
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sind bisher die Doma¨ne des intravaskula¨ren Ultraschalls (IVUS), bei dem a¨hnlich der
QCA ein Katheter arteriell vorgeschoben wird und mit der Ultraschallsonde an der
Katheterspitze die Koronararterien sondiert werden [64]. Die unterschiedliche Echoge-
nita¨t verschiedener Plaquearten erlaubt die Differenzierung mit dem Ultraschall. Eine
Plaquedifferenzierung mit nicht-invasiven Methoden war bisher nicht oder nur einge-
schra¨nkt mo¨glich. Mit der EBCT gelingt aufgrund der zu geringen ra¨umlichen Auflo¨-
sung nur die Detektion von kalzifizierten Plaques [58]. Die MRT erlaubt die Differenzie-
rung, die ra¨umliche Auflo¨sung reicht jedoch ha¨ufig ebenfalls nicht aus. Mit Einfu¨hrung
der MSCT steht ein Verfahren zur Verfu¨gung, welches die nicht-invasive, qualitative
Plaqueanalyse erlaubt [65]. Experimentell kann eine Differenzierung der Plaques an-
hand unterschiedlicher CT-Werte vorgenommen werden, die eine gute Korrelation zu
den Echogenita¨ten zeigen [64]. Limitierender Faktor ist die o¨rtliche Auflo¨sung.
Goldstandard bei der Detektion und Quantifizierung von Koronarstenosen ist seit den
50er Jahren die quantitative Koronarangiographie (QCA) [3]. Seit der Einfu¨hrung der
ersten Verfahren zur nicht-invasiven Koronardarstellung werden Sensitivita¨t und Spezi-
fita¨t der Stenosedetektion untersucht und miteinander verglichen. Die Stenosedetektion
mit dem MRT zeigt bei einem Anteil bewertbarer Segmente von 84% eine Sensitivita¨t
von 83%, wobei die Detektion in proximalen Gefa¨ßabschnitten deutlich besser gelingt
[66]. Mit einem negativen pra¨diktiven Wert von 86% - 98% je nach Koronararterie ist
das Verfahren gut zum Ausschluss einer KHK geeignet [66]. Vergleichbare Ergebnisse
wurden auch in anderen Studien vorgestellt [8, 15].
Die Stenosedetektion mit dem 1998 eingefu¨hrten Mehrzeilenspiral-CT wurde in di-
versen Studien bereits untersucht, wobei unterschiedliche Visualisierungsmodalita¨ten
benutzt wurden. Die Sensitivita¨t und Spezifita¨t der Detektion von Stenosen in MSCT-
Datensa¨tzen ist fu¨r jede Nachverarbeitungstechnik unterschiedlich. So zeigtenCh. Her-
zog et al. [9], dass die ho¨chste Sensitivita¨t mit 66,7% bei der Beurteilung der axia-
len Schichten erzielt wird. Mit abnehmender Sensitivita¨t folgen die virtuelle Endoskopie
(55,9%), die multiplanare Reformation (48,6%) und das dreidimensionale Volume Ren-
dering mit 33,3%. Die Spezifita¨t liegt mit allen Verfahren u¨ber 96,7%. AuchT.J. Vogl
et al. [10] verglichen die vier genannten Visualisierungsmodalita¨ten und erhielten ein
a¨hnliches, geringgradig besseres Ergebnis. In ihrer Studie lag bei einer Spezifita¨t u¨ber
97,7% die Sensitivita¨t der axialen Bilder mit 73,4% am ho¨chsten, gefolgt von der VE
(48,1%), MPR (46,8%) und der VRT (43%). In beiden Studien wurden die axialen
Bilder und die multiplanaren Reformationen auf einer 512 x 512 Matrix, die Volume
Rendering-Darstellung und die virtuelle Endoskopie auf einer 256 x 256 Matrix abge-
bildet. Im Vergleich zu den genannten Studien wird im Patientenkollektiv dieser Studie
eine erheblich ho¨here Sensitivita¨t von 85% fu¨r die Volume Rendering-Darstellung er-
reicht, die auf einer 512 x 512 Matrix mit deutlich besserer Ortsauflo¨sung erfolgte. Ein
weiterer Grund fu¨r die positiven Ergebnisse ist sicherlich die individuelle Einstellung der
Parameter Level, Width, Opacity und Brightness bei jedem Patienten. Die Spezifita¨t
ist mit 98,26% vergleichbar. Ein Unterschied in der Datenaquisition und Nachverar-
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beitung besteht zwischen den genannten Studien nur in der Wahl der Matrix.
Die Ergebnisse dieser Studie stimmen gut mit denen von K. Nieman et al. [8] u¨ber-
ein, die ein zu dieser Studie identisches Vorgehen bei der Stenosedetektion benutzten.
Sie untersuchten in der VRT bei jedem Patienten 15 Segmente auf Stenosierung oder
Verschluss und erhielten eine Sensitivita¨t von 81% bei einer Spezifita¨t von 97%. Wei-
tere Studien nutzten fu¨r die Stenosedetektion unterschiedliche Nachverarbeitungstech-
niken in Kombination und schlossen distale Segmente (< 2mm) und nicht bewertbare
Segmente aus der Berechnung aus. Sie erhielten Sensitivita¨ten zwischen 78% und 91%
[61, 67, 68, 69]. Die a¨hnlichen Ergebnisse im vorliegenden Patientenkollektiv lassen
sich darauf zuru¨ckfu¨hren, dass 90% der Stenosen in proximalen oder mittleren Seg-
menten liegen, deren Bewertbarkeit meist gegenu¨ber distalen Segmenten verbessert ist.
Der Gesamtanteil bewertbarer Segmente liegt bei 65,29% und ist vergleichbar mit den
Ergebnissen anderen Studien (66,1% - 73%) [8, 9]. Die Bewertbarkeit von Segmenten
ist von verschiedenen Faktoren abha¨ngig, die in Kapitel 5.1 bereits diskutiert wurden.
Neben diesen Faktoren und dem geringen Durchmesser der distalen Gefa¨ßabschnitte
beeintra¨chtigt auch eine starke Verkalkung der Gefa¨ßwand die Detektion von Steno-
sen [8]. A¨hnlich wie bei implantierten Stents kommt es zu einer U¨berbewertung des
Lumendurchmessers und zu einer Verdeckung der Stenose (Abb. 5.5).
Abbildung 5.5: Extrem verkalkte Koronararterien.
a) Verkalkungen im RIVA bei Standardfensterung.
b) Verkalkungen des Gefa¨ßes bei Verringerung der Level- und Erho¨hung der Width-Einstellung.
Die Bestimmung des negativen pra¨diktiven Wertes (neg. Vorhersagewert) erlaubt Aus-
sagen u¨ber die Wahrscheinlichkeit, mit der das untersuchte Verfahren eine Stenose rich-
tig aussschliesst. Je ho¨her der negative pra¨diktive Wert ist, desto zuverla¨ssiger wird eine
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Stenose und damit eine KHK ausgeschlossen. In der Literatur werden fu¨r die verschie-
denen Visualisierungsmodalita¨ten der MSCT Werte zwischen 96% und 98% genannt
[67, 69]. In dieser Studie wurde sogar ein negativer Vorhersagewert von 99,12% erreicht.
Damit ist die Mehrzeilenspiral-CT in der 3D-VRT-Darstellung ein potentes Verfahren
zum sicheren Ausschluss einer koronaren Herzkrankheit. Bei einem positiven pra¨dikti-
ven Wert von 73,91% zeichnen sich jedoch noch Ma¨ngel in der Diagnosestellung einer
KHK ab, die durch die geringe Anzahl bewertbarer Segmente besonders im distalen
Gefa¨ßverlauf erkla¨rt werden ko¨nnen. Das Verfahren ist fu¨r die Stenosedetektion bereits
jetzt auf einer Stufe mit der EBCT und MRT und tendiert dazu, in naher Zukunft die
Spitze unter den nicht-invasiven Verfahren zu u¨bernehmen.
Die Quantifizierung der mit der MSCT richtig detektierten Stenosen (n = 34) erfolgte
in dieser Studie durch die Bestimmung der minimalen und maximalen Durchmesser
in der Stenose sowie 1 cm proximal und distal der Stenose. Mit Hilfe der Formel aus
Kapitel 3.3.2.2 wurden die prozentualen Einengungen des Gefa¨ßes in beiden Verfah-
ren berechnet und miteinander verglichen. Es ergibt sich mit beiden Verfahren eine
identische mittlere Einengung des Gefa¨ßlumens (MSCT MW: 54%, SD: 0,09%; QCA
MW: 54%, SD: 0,08%). Die intraindividuelle U¨bereinstimmung der Ergebnisse ist hoch
(Abb. 5.6). Eine vergleichbare Studie wurde lediglich von St. Schro¨der et al. [13]
durchgefu¨hrt, die die Stenosegrade aus QCA, IVUS und MSCT miteinander verglichen.
Sie fanden eine deutliche U¨berbewertung des Stenosegrades mit der MSCT im Vergleich
zur QCA und eine gute U¨bereinstimmung zwischen MSCT- und IVUS-Stenosegrad.
Zur Ermittlung der Messgenauigkeit im VRT-Modus wurden die in der MSCT be-
stimmten Durchmesser im Anschluss an die Berechnung des Stenosegrades mit Hilfe
derBland-Altman-Methode mit den Ergebnissen der QCA-Durchmesserbestimmung
verglichen. Die geringste Differenz zu den QCA-Durchmessern und damit die gro¨sste
Messgenauigkeit ergibt sich fu¨r die maximalen Gefa¨ßdurchmesser in der MSCT, wa¨h-
rend die bestimmten minimalen und berechneten mittleren Lumendurchmesser den
wahren Durchmesser unterscha¨tzen. Die geringste Messungenauigkeit besteht bei der
Bestimmung des Stenosedurchmessers, die gro¨ssten Differenzen finden sich bei der
Durchmesserbestimmung 1 cm distal der Stenose. Das schlechte Ergebnis am distalen
Messort kann auf die teilweise bestehende, verringerte Darstellungsqualita¨t an dieser
Stelle sowie eine verminderte Kontrastierung des Lumens hinter hochgradigen Steno-
sen zuru¨ckgefu¨hrt werden. In der Studie von St. Schro¨der et al. [13] konnte eine
gute U¨bereinstimmung der Durchmesser aus MSCT und IVUS ermittelt werden, die
im Vergleich zur QCA jedoch beide das Lumen u¨berbewerteten. Eine Diskussion der
Einflussfaktoren auf die Duchmesserbestimmung und deren Konsequenzen auf den Ver-
gleich der Verfahren erfolgt in Kapitel 5.3.
Auf der Grundlage der Ergebnisse dieser Studie za¨hlt das Volume Rendering zu den
geeigneten Verfahren zur Quantifizierung von Stenosen mit dem MSCT. Die Messge-
nauigkeit an den distalen Referenzpunkten muss durch Optimierung der Darstellungs-
qualita¨t und eine erho¨hte ra¨umliche Auflo¨sung noch verbessert werden.
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Abbildung 5.6: Vergleich einer Stenosequantifizierung zwischen MSCT und QCA.
a) MSCT: Die Abbildung zeigt eine Stenose im Segment 7 des RIVA, die in der MSCT mit einem
Stenosegrad von 60% bewertet wurde.
b) QCA: Diese Abbildung zeigt die gleiche Stenose in der QCA, in der ein Stenosegrad von 62%
ermittelt wurde.
Es ist aus der Literatur bekannt, dass die Darstellung von Stents in den Koronararteri-
en mit der MSCT zwar mo¨glich ist, eine Interpretation des Stentlumens aufgrund von
Metallartefakten sich jedoch als sehr schwierig erweist [8]. Diese Problematik zeigte
sich auch bei der Untersuchung der Koronarsegmente in dieser Studie, so dass in die
Berechnung der Sensitivita¨t und Spezifita¨t der Stenosedetektion in der 3D-VRT beim
zugrundeliegenden Patientenkollektiv nur Segmente ohne implantierten Stent einbezo-
gen wurden. Dieses Vorgehen ist vergleichbar zu anderen bekannten Studien [8, 67].
Im Vergleich zur QCA ergibt sich in der Detektion von Re-Stenosen mit dem MSCT
ein erheblicher Nachteil. Wa¨hrend die QCA in den 20 vorhandenen Stents 6 In-Stent-
Restenosen diagnostizierte, konnte mit der MSCT lediglich die Detektion der 20 Stents
erfolgen. In 4 Fa¨llen ergab sich ein indirekter Hinweis auf eine In-Stent-Stenose, da das
Gefa¨ßlumen distal des Stents nicht oder nur schwach kontrastmittelgefu¨llt zur Darstel-
lung kam (Abb. 5.7). Eine differenzierte Lumendarstellung ist zum momentanen Ent-
wicklungszeitpunkt nicht mo¨glich. Die Metallartefakte verhindern die Differenzierung
zwischen Stentmaterial in der Gefa¨ßwand und kontrastiertem Lumen und fu¨hren zu
einer U¨berbewertung des Stentlumens und damit zu einer falsch-negativen Detektion
der Stenose [15]. Im Gegensatz zur MSCT ist es mit der Technik des
”
multisection-
flow-mode-EBCT“ mit einer Sensitivita¨t von 78% und Spezifita¨t von 98% gelungen,
Restenosen in Stents zu detektieren [70]. Mit Erho¨hung der ra¨umlichen Auflo¨sung in
66 5. Diskussion
MSCT-Gera¨ten,die 16 Schichten gleichzeitig detektieren, wird auch die Stentbeurtei-
lung verbessert sein, so dass die Diskrepanz zur QCA bei der Stentbewertung reduziert
werden wird.
Abbildung 5.7: Darstellung eines Stents im Segment 7.
a) indirekter Hinweis auf eine In-Stent-Stenose durch distal des Stents kaum kontrastmittelgefu¨llte
Darstellung des Gefa¨ßes.
b+ c) senkrechter Schnitt durch den Stent und Darstellung des schlecht abgrenzbaren Stentlu-
mens.
d) Darstellung des Stents in der Koronarangiographie ohne Kontrastmittel.
e) Darstellung des kontrastmittelgefu¨llten Stentlumens in der Koronarangiographie. Es ist deutlich
die Re-Stenosierung des Stents zu erkennen.
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5.3 Diskussion der Bestimmung der Messpra¨zision
Fu¨r die Diagnostik der koronaren Herzkrankheit ist neben der sicheren Detektion von
Stenosen und Gefa¨ßverschlu¨ssen auch die quantitative Vermessung der Gefa¨ße mit
einer hohen Messpra¨zision von grosser Bedeutung. Fru¨here Studien an axialen und
zweidimensionalen Bilddatensa¨tzen von EBCT- und MSCT-Gera¨ten zeigten eine gute
U¨bereinstimmung der Gefa¨ßdurchmesser im Vergleich zur QCA [12, 71]. Die U¨ber-
einstimmung der Gefa¨ßdurchmesser beim Vergleich der QCA mit dreidimensionalen
Bilddatensa¨tzen (SSD, MIP) wurde als deutlich geringer beschrieben, wenngleich eine
signifikante Korrelation (r= 0,82) zwischen den Verfahren bestand [13, 72]. Ein Ver-
gleich der Durchmesser aus 3D-VRT-Datensa¨tzen eines MSCT mit denen der QCA
ist in der Literatur bisher nicht beschrieben. Da die Ergebnisse fu¨r dreidimensionale
Verfahren wie SSD und MIP, die bei ihrer Rekonstruktion eine Menge an Informatio-
nen aus den Ursprungsdaten einbu¨ßen, klinisch nicht akzeptabel sind, bleibt die Frage
nach der Messpra¨zision des Volume Rendering als echtes dreidimensionales Nachver-
arbeitungsverfahren offen. In dieser Studie wurde die Messpra¨zision der MSCT unter
Benutzung der 3D-VRT-Datensa¨tze an 484 Messpunkten untersucht. Dazu wurden die
bestimmten Durchmesser aus QCA und 3D-VRT mit der Bland-Altman-Methode
miteinander verglichen (Kapitel 3.3.2.3).
Die Nutzung des minimalen Lumendurchmessers der 3D-VRT-Messung fu¨hrt an allen
14 Messorten zu einer deutlichen Unterscha¨tzung der Gefa¨ßgro¨ße. A¨hnliche Resultate
erha¨lt man beim Vergleich der QCA-Durchmesser mit den mittleren Durchmessern der
3D-VRT-Messung, die ebenfalls zur Unterscha¨tzung des Lumens fu¨hren. Die mittleren
Durchmesser zeigen an 5 von 14 Messorten im Vergleich zu den minimalen und maxi-
malen Durchmessern die beste U¨bereinstimmung mit den QCA-Messwerten. An allen
anderen Messorten stimmen die maximalen Durchmesser der 3D-VRT am besten mit
der QCA u¨berein, obwohl die Bestimmung der maximalen Durchmesser an fast allen
Messorten die Tendenz zur U¨berbewertung des wahren Gefa¨ßlumens hat. Diese Tatsa-
che ko¨nnte darin begru¨ndet sein, dass die Media der Koronararterien bei intraveno¨ser
Applikation von Kontrastmittel zu einer Aufnahme der Substanz neigt und dann bei
der Durchmesserbestimmung fa¨lschlicherweise nicht vom kontrastierten Koronarlumen
differenziert werden kann. Das eigentliche Lumen wird in diesem Fall um die Dicke der
Media vergro¨ssert und damit u¨berscha¨tzt, wa¨hrend bei der QCA-Messung ausschliess-
lich das wirkliche Koronarlumen gemessen wird [73]. Bei gesunden Gefa¨ßwa¨nden, die
weniger als 0,1mm dick und in der MSCT nicht sichtbar sind, fa¨llt dieser Fehler nicht
auf. Pathologische Gefa¨ßwa¨nde, wie sie in den meisten Fa¨llen dieser Studie vorliegen,
sind jedoch deutlich dicker, so dass der genannte Fehler zum Tragen kommt. Es ist von
der Durchmesserbestimmung mit dem intravaskula¨ren Ultraschall bekannt, dass mit
dieser Technik das eigentliche Lumen der Koronararterie ebenfalls u¨berscha¨tzt wird,
da das Lumen im Ultraschall nicht von der Membrana elastica differenziert werden
kann [13]. Diese Fehler bei der Durchmesserbestimmung mit MSCT und IVUS erkla¨-
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ren das Ergebnis der Studie von Schro¨der et al. [13].
Die geringste Messpra¨zision wird in dieser Studie an den Messorten proximaler und
distaler Hauptstamm sowie an den Abga¨ngen des RIVA, RCX und der RCA erreicht.
Ursache dafu¨r kann die schlechte U¨bereinstimmung der genauen Messposition sein. Da
bei der konventionellen Koronarangiographie die Spitze des Katheters in das Ostium
des linken Hauptstammes bzw. der rechten Koronararterie gefu¨hrt wird, kann der ex-
akte Abgang des Gefa¨ßes aus der Aorta meist nicht sichtbar gemacht werden, und das
Lumen wird einige Millimeter von der Aorta entfernt gemessen. Der Abgang der Koro-
narien la¨sst sich mit der MSCT im 3D-VRT-Modus sehr gut darstellen und vermessen,
so dass in MSCT und QCA unterschiedliche Punkte gemessen werden ko¨nnen und so
eine Diskrepanz zwischen den Durchmessern resultieren kann. Die identische Festlegung
der Abga¨nge von RIVA und RCX stellt in beiden Verfahren ein Problem dar, wodurch
Abweichungen erkla¨rt werden ko¨nnen. Die gute U¨bereinstimmung der Messergebnisse
in distalen Gefa¨ßabschnitten trotz deutlich schlechterer Darstellungsqualita¨t ergibt sich
zum einen aus der verbesserten U¨bereinstimmung des exakten Messpunktes aufgrund
von Orientierungspunkten wie Bifurkationen und Richtungsa¨nderungen der Koronar-
arterien und zum anderen aus der verminderten Gesamtzahl verglichener Messungen
bei erho¨hter Anzahl nicht bewertbarer Segmente.
Die systematischen Unterschiede zwischen Volume Rendering und QCA beruhen ne-
ben den bereits erwa¨hnten Problemen auf einer Vielzahl technischer Ursachen, die im
folgenden Abschnitt im einzelnen diskutiert werden sollen.
1. 3D-VRT versus 2D-QCA
Das Volume Rendering ist ein echtes dreidimensionales Verfahren, welches die
Darstellung aller im Datensatz enthaltenen Strukturen ohne Verlust von Informa-
tionen aus beliebigem Blickwinkel ermo¨glicht. Die Koronararterien ko¨nnen somit
von allen Seiten betrachtet und bewertet werden. Mit Hilfe eines orthogonalen
Schnittes durch das Gefa¨ßlumen kann die Lumenform betrachtet werden. Da das
Lumen in den meisten Fa¨llen keineswegs rund ist, ermo¨glicht diese Technik eine
genauere Messung des Lumendurchmessers, indem sowohl der minimale als auch
der maximale Durchmesser bestimmt werden.
Im Gegensatz dazu ist die quantitative Koronarangiographie ein zweidimensio-
nales Projektionsverfahren, bei dem es zu einem großen Verlust an dreidimensio-
nalen Informationen u¨ber die Koronararterien kommt und systematische Fehler
bei der Bestimmung des Gefa¨ßdurchmessers entstehen. Durch die Abbildung der
Koronararterien in mehreren unterschiedlichen Projektionen sollen diese Fehler
minimiert werden. Die Messung des Gefa¨ßdurchmessers erfolgt in der QCA an ei-
ner ausgewa¨hlten Projektion automatisch. Dabei wird das Lumen senkrecht zum
Gefa¨ßverlauf ein einziges Mal vermessen. Es ist weder bekannt, ob der senkrechte
Schnitt in allen Ebenen senkrecht zum Gefa¨ßverlauf steht, noch ob gerade der mi-
nimale, maximale oder dazwischenliegende Durchmesser bestimmt werden. Beim
Vergleich mit den Messwerten des Volume Rendering kommt es zu unterschiedlich
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ausgepra¨gten Fehlern (Abb. 5.8).
In anderen Studien konnte dieser Fehler verringert werden, indem in der QCA
der Durchmesser in zwei orthogonalen Projektionen bestimmt wurde [12, 13].
Abbildung 5.8: Darstellung eines Messortes in der MSCT und in der QCA.
a) Darstellung des Messortes in der MSCT.
b) Orthogonaler Schnitt durch die Koronararterie und Darstellung des ovalen Lumens.
c) Darstellung des Messortes in der QCA; die Morphologie des Gefa¨ßes an dieser Stelle ist nicht
erkennbar.
2. Messung zu unterschiedlichen Zeitpunkten im Herzzyklus
Fu¨r die Durchmesserbestimmung im Volume Rendering wurde zuvor der indivi-
duell beste Rekonstruktionszeitpunkt jedes Segmentes ermittelt, so dass alle Mes-
sungen zu einem Zeitpunkt im Herzzyklus stattfanden, an dem die Qualita¨t der
Darstellung des zu vermessenden Gefa¨ßabschnittes so optimal wie mo¨glich ist. In
den meisten Fa¨llen wurde die Messung in der diastolischen Herzphase vorgenom-
men (50% - 70% RR-Intervall), in der die Koronararterien gut durchblutet sind
und die gro¨sste Weite bei gleichzeitig geringen Bewegungsartefakten aufweisen.
Dagegen wurde selten in der systolischen Herzphase gemessen, in der die Koro-
nararterien durch die Kontraktion des Herzmuskels komprimiert werden. Es ist
gut vorstellbar, dass eine vergleichende Messung zwischen systolischem und dia-
stolischem Gefa¨ßdurchmesser zu unterschiedlichen Ergebnissen fu¨hrt, wobei der
systolische Wert unter dem diastolischen liegen du¨rfte. Eine solche Messung wird
aufgrund von Bewegungsartefakten in der systolischen Phase aber nicht mo¨glich
sein.
Die Durchmesserbestimmung mit der QCA wurde zu beliebigen Herzphasen und
nicht in der gleichen Herzphase wie in der MSCT vorgenommen. Die Differenzen
zwischen den Ergebnissen beider Verfahren ko¨nnen dadurch ebenfalls miterkla¨rt
werden.
In der Studie von Achenbach et al. [12] wurden die Messungen zum glei-
chen Zeitpunkt im Herzzyklus durchgefu¨hrt. Sie erhielten fu¨r das Verfahren der
multiplanaren Reformation eine Korrelation von 0,86 zur QCA.
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3. nicht-isotrope Voxel
Mit einer 512 x 512 Matrix, die in der vorliegenden Studie benutzt wurde, betra¨gt
die ra¨umliche Auflo¨sung in der Schichtebene 0,35mm, wa¨hrend die ra¨umliche
Auflo¨sung in z-Achsenrichtung nur etwa 1mm betra¨gt [39]. Mit dem 4-Zeiler las-
sen sich somit keine isotropen Voxel erstellen. Die Koronararterien verlaufen aber
im epikardialen Fett in allen drei Raumrichtungen. Eine genaue Bestimmung des
Durchmessers ist folglich nur unter der Voraussetzung isotroper Voxel mo¨glich.
Im Falle des 4-Zeilers wird die Bestimmung des Durchmessers insbesondere in
Gefa¨ßabschnitten mit einem Durchmesser unter 2mm von Teilvolumeneffekten
beeinflusst.
Dieses Problem wird mit der Einfu¨hrung der 16-Schicht-MSCT mit einer Kol-
limierung von 16 x 0,75mm reduziert werden, da diese Gera¨te der Darstellung
echter isotroper Voxel nahekommen [37, 74].
4. Technische Grenzen des 3D-VRT auf der Virtuoso Workstation
Fu¨r eine genaue Bestimmung des Durchmessers an den einzelnen Messorten beno¨-
tigt man eine hohe Qualita¨t der Darstellung. Wie in Kapitel 5.1 beschrieben, la¨sst
die Darstellungsqualita¨t insbesondere in distalen Segmenten deutlich nach und
limitiert dadurch die Durchmesserbestimmung. Fehler bei der Messung im Volu-
me Rendering auf der Virtuoso Workstation treten zu verschiedenen Zeitpunkten
des Messvorganges auf. Um das Lumen zu vermessen, wird das Gefa¨ß am Mess-
ort mit einer Ebene senkrecht geschnitten (s.o.). Diese Ebene kann nur manuell
eingefu¨gt werden, woraus Ungenauigkeiten bei der orthogonalen Schnittfu¨hrung
resultieren. Schwierigkeiten bei der richtigen Schnittfu¨hrung ergeben sich auch
bei einer U¨berlagerung des Gefa¨ßes durch Venen, Vorhof, Herzohr oder andere
kontrastierte Strukturen. Die eigentliche Messung wird bei maximaler Vergro¨ße-
rung des Bildes auf dem Bildschirm vorgenommen. Trotz der Vergro¨ßerung ist
eine Abgrenzung des Lumens nicht exakt mo¨glich. Die Abgrenzung ist insbe-
sondere in stark verkalkten Gefa¨ßabschnitten erschwert, so dass die Vermessung
ha¨ufig die Kalkplaques einschliesst und es zu einer U¨berscha¨tzung des Lumens
kommt. Die Bestimmung des Durchmessers muss mit dieser Nachverarbeitungs-
technik ebenfalls manuell erfolgen. Die beiden Endpunkte der Messstrecke werden
mit dem Mauszeiger gesetzt, und der Computer errechnet die Distanz zwischen
beiden Punkten im 3D-Volumen. Die interindividuelle Variabilita¨t der Endpunkt-
bestimmung zwischen unterschiedlichen Auswertern fu¨hrt zu einer verminderten
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse. Da auch eine intraindividuelle Variabilita¨t bei
einem Auswerter besteht und in dieser Studie nur ein Auswerter die Messungen
vorgenommen hat, wurden der minimale und maximale Durchmesser jedes Mess-
punktes zweimal bestimmt. Es wurde zur besseren Anna¨herung an den wahren
Lumendurchmesser der Mittelwert aus beiden Messungen fu¨r die Auswertung be-
rechnet.
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Die Fehler bei der Bestimmung des Durchmessers sind mit der Entwicklung neu-
er Nachverarbeitungsprogramme bereits verbessert worden. Neuere Workstations
berechnen nach Umrandung des Gefa¨ßlumens den minimalen und maximalen
Durchmesser sowie die Fla¨che des Lumens automatisch.
Ein weiterer Fehler, der insbesondere bei den dreidimensionalen Verfahren zum
Tragen kommt, entsteht bei der Fensterung. Lu et al. [75] konnten zeigen,
dass die Parametereinstellung einen großen Einfluss auf die Bildqualita¨t und die
Durchmesserbestimmung hat. Es bestand ein signifikanter Unterschied der Durch-
messerkorrelation zwischen QCA und MSCT bei verschiedenen Einstellungen der
Fensterungsparameter. Um die Fehler durch das beschriebene Problem in dieser
Studie gering zu halten, ist die Einstellung der Parameter zwischen den verschie-
denen Patienten nur minimal vera¨ndert worden (Tab. 3.7). Bei unzureichender
Bildqualita¨t wurde in Einzelfa¨llen eine andere Einstellung vorgezogen.
5. Technische Grenzen der QCA
Die im folgenden beschriebenen Fehler bei der Messung mit der QCA sind insge-
samt als weniger entscheidend fu¨r die Differenzen bei der vergleichenden Durch-
messerbestimmung einzustufen als die bereits genannten Fehler und Grenzen im
3D-VRT.
Ein Fehler bei der Durchmesserbestimmung mit der QCA resultiert aus einer be-
reits fehlerhaften Kalibrierung der Katheterspitze. Die fu¨r diese Studie benutzte
Kalibrierungsmethode fordert eine identische radiographische Vergro¨ßerung von
Katheter und zu messendem Koronarsegment. Aufgrund der meist unterschiedli-
chen topographischen Lokalisation ist diese Voraussetzung allerdings nicht erfu¨llt,
so dass nicht identische Vergro¨ßerungsfaktoren fu¨r die vorgegebene Projektion
resultieren [76]. In der Folge kommt es zu einer fehlerhaften Bestimmung des Ge-
fa¨ßdurchmessers.
Neben diesem Fehler beeinflussen weitere technische Faktoren (z.B. der Kathe-
tertyp, das QCA-System und die Gro¨ße des Bildwandversta¨rkers) die Messung
des Gefa¨ßdurchmessers und damit die U¨bereinstimmung der Ergebnisse aus QCA
und MSCT. Ebenso entstehen Fehler, wenn das Gefa¨ßlumen unzureichend inten-
siv kontrastiert ist [77, 78, 79].
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass die Anzahl an Einflussfaktoren und
Fehlerquellen bei der Bestimmung der Gefa¨ßdurchmesser im Volume Rendering zu hoch
ist, um zuverla¨ssige Messungen durchfu¨hren zu ko¨nnen. Ein Vergleich des Volume Ren-
dering mit der QCA wird zusa¨tzlich durch Fehler auf Seiten der QCA erschwert, die aber
als geringer einzuscha¨tzen sind als diejenigen der 3D-VRT. Obwohl an einigen Mess-
orten die mittleren Differenzen zwischen den Durchmessern aus 3D-VRT und QCA sehr
gering sind, ist die 3D-VRT aufgrund der zu großen Streuung der Einzelmessungen um
den Mittelwert derzeit nicht fu¨r die Durchmesserbestimmung in der klinischen Routi-
ne geeignet. Die Weiterentwicklung der Technik wird in naher Zukunft eine Reihe der
genannten Fehler beheben ko¨nnen, so dass das Volume Rendering dann in die klinische
Routine eingefu¨hrt werden kann.
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5.4 Schlussfolgerung
Das dreidimensionale Volume Rendering (3D-VRT) ist ein vielversprechendes Nachver-
arbeitungsverfahren fu¨r MSCT-Datensa¨tze zur Darstellung und Beurteilung von Koro-
nararterien. Diese Studie hat gezeigt, dass die Darstellungsqualita¨t der 3D-VRT inzwi-
schen vergleichbar ist mit der Qualita¨t von zweidimensionalen Nachverarbeitungsver-
fahren. Insbesondere die Segment-bezogene Wahl des optimalen Rekonstruktionszeit-
punktes und die Benutzung der 512 x 512 Matrix verbessern die Darstellungsqualita¨t
entscheidend.
Das Volume Rendering eignet sich mit einem negativen pra¨diktiven Wert von 99,12%
hervorragend fu¨r den Ausschluss einer koronaren Herzkrankheit. Die sichere Detektion
von Stenosen und somit die Diagnosestellung einer KHK muss dagegen noch verbessert
werden. Es hat sich aber bereits gezeigt, dass das Verfahren zur Quantifizierung von
detektierten Stenosen genutzt werden kann. Die in anderen Studien beschriebene deut-
liche U¨berbewertung des Stenosegrades [13] konnte in dieser Studie mit der 3D-VRT
nicht besta¨tigt werden.
Die Messpra¨zision des Volume Rendering bei der Quantifizierung des Gefa¨ßlumens ist
derzeit fu¨r die klinische Routine im Vergleich zur QCA nicht ausreichend. Es besteht
eine zu große Streuung der einzelnen Wertedifferenzen um die mittlere Durchmesser-
differenz aus QCA und MSCT, bedingt durch mannigfaltige technische Limitationen
besonders auf Seiten der 3D-VRT.
Eine Verbesserung der ra¨umlichen Auflo¨sung in z-Achsenrichtung, wie sie mit den
MSCT-Gera¨ten der na¨chsten Generation erreicht wird, fu¨hrt zur Darstellung des Volu-
mens mit echten isotropen Voxeln. Zusammen mit der Erho¨hung der zeitlichen Auflo¨-
sung wird dieser technische Fortschritt einen Großteil der derzeit bestehenden Limita-
tionen aufheben. In naher Zukunft wird durch die verbesserte Darstellungsqualita¨t eine
deutlich ho¨here Anzahl bewertbarer Segmente besonders in distalen Gefa¨ßabschnitten
ermo¨glicht und dadurch die Stenosedetektion sowie die Messpra¨zision bei der Durch-
messerbestimmung verbessert.
Derzeit eignet sich die 3D-VRT nicht zur routinema¨ssigen Stenosedetektion und Quan-
tifizierung des Gefa¨ßlumens, sondern kann lediglich zur Demonstration und dreidimen-
sionalen Veranschaulichung pathologischer Befunde an den Koronararterien genutzt
werden.
Kapitel 6
Zusammenfassung
Seit Ende der 90er Jahre ist es mittels rektrospektiv EKG-gegatetem Mehrzeilenspiral-
CT (MSCT) mo¨glich, nicht-invasive CT- Koronarangiographien durchzufu¨hren. Ziel
dieser Studie ist es, zum einen die Messpra¨zision bei der Durchmesser- und Steno-
senbestimmung mit Hilfe der dreidimensionalen Volume Rendering Technik (3D-VRT)
mit der quantitativen Koronarangiographie (QCA) zu vergleichen und zum anderen
die diagnostische Wertigkeit der 3D-VRT kritisch zu beleuchten.
Von insgesamt 53 Patienten (42m, 11w) wurden sowohl retrospektiv EKG-gegatete
MSCT-Datensa¨tze des Herzens als auch eine quantitative Koronarangiographie erstellt.
Fu¨r die MSCT-Untersuchung wurde ein standardisiertes Untersuchungsprotokoll mit
einer Ro¨hrenspannung von 120 kV , einem effektiven Ro¨hrenstrom von 400mAseff und
einer Rotationszeit der Gantry von 500ms benutzt; die Kollimation betrug 4x1mm,
die effektive Schichtdicke 1,25mm und das Rekonstruktionsinkrement 0,6mm. Allen
Patienten wurden wa¨hrend der Untersuchung 120ml eines nicht-ionischen Kontrast-
mittels mit einem Flow von 2,5 ml
s
in eine Cubitalvene injiziert. Fu¨r jeden Patienten
wurden mit Hilfe des Adaptive-Cardio-Volume-Algorithmus (ACV) 6 Bildserien zu un-
terschiedlichen Zeitpunkten des RR-Intervalls (30% - 80%) rekonstruiert. Zur weiteren
Verarbeitung der Daten wurden diese auf eine externe Workstation transferiert. Im
3D-VRT-Modus (512 x 512 Matrix) wurden mit Hilfe eines vierstufigen Bewertungs-
schemas in allen Rekonstruktionen insgesamt 4770 Segmente (AHA-Klassifikation [46])
auf ihre diagnostische Qualita¨t hin untersucht. Bei 50 Patienten (3 Patienten entfielen
wegen eines Datensicherungsfehlers der Kardiologie) mit MSCT- und konventioneller
Koronarangiographie-Untersuchung wurden zum individuell am meisten geeigneten Re-
konstruktionszeitpunkt die Koronariendurchmesser am Abgang, 1 cm, 3 cm und 5 cm
distal gemessen. Der minimale, maximale und mittlere Gefa¨ßdurchmesser wurden be-
stimmt und mittels Bland-Altman-Methode [48] mit der QCA verglichen. Zusa¨tzlich
wurden 46 Stenosen vermessen und quantifiziert, indem der minimale und maximale
Durchmesser des Gefa¨ßes in der Stenose sowie 1 cm proximal und distal der Stenose
bestimmt wurden.
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Von den insgesamt 4770 Segmenten wurden 1851 (38,8%) als bewertbar, d.h. mit ei-
nem Score von 2 - 3 eingestuft; 1566 Segmente (32,84%) erhielten den Scorewert 1 (d.h.
nicht bewertbar) und 1353 Segmente (28,36%) waren nicht darstellbar (Score 0). Bei
70% des RR-Intervalls liegt fu¨r 13 Segmente der beste Rekonstruktionszeitpunkt mit
einem mittleren Prozentsatz bewertbarer Segmente von 51,95% (Min: 15,09%, Max:
92,45%). Fu¨r proximal gelegene Segmente wird eine deutlich bessere Qualita¨t erreicht
als fu¨r distale Segmente bzw. die Seitenastsegmente. Die Berechnung der Spearman-
Korrelationskoeffizienten der Scores mit der mittleren Herzfrequenz bzw. Herzfrequenz-
range der Patienten liefert keinen Hinweis auf eine Beziehung zwischen beiden Para-
metern (Min: -0,3661, Max: 0,5536 bzw. Min: 0,0156, Max: 0,1320). Mit der Bland-
Altman-Methode wurde an 581 Messpunkten (davon 97 zur Stenosequantifizierung)
die Differenz zwischen QCA- und MSCT-Ergebnissen berechnet. Die geringsten Dif-
ferenzen treten beim Vergleich der QCA mit den maximalen Durchmessern in der
MSCT auf (Min: -0,007mm, Max: -0,447mm); die durchschnittliche Abweichung be-
tra¨gt 0,2552mm (Min: -0,007, Max: 2,184mm). Eine relevante Korrelation zwischen
der Herzfrequenz und der Durchmesserdifferenz konnte mit dem Pearsonschen Korre-
lationskoeffizienten nicht festgestellt werden (Min: 0,0022, Max: 0,2495). Die Detektion
der Stenosen mit der MSCT ist mit einer Sensitivita¨t von 85,0% und einer Spezifita¨t
von 98,26% gegenu¨ber der QCA erfolgt.
Zum momentanen Zeitpunkt ist die Volume Rendering-Technik im Vergleich mit der
quantitativen Koronarangiographie nicht zur sicheren Durchmesserbestimmung und
Detektion von Stenosen an Koronararterien im klinischen Alltag geeignet. Die guten Er-
gebnisse fu¨r proximale Gefa¨ßabschnitte mit einer deutlich ho¨heren Darstellungsqualita¨t
als distale Segmente geben aber Anlass zur Hoffnung, dass mit der Weiterentwicklung
der Technik die bestehenden Probleme minimiert werden ko¨nnen.
Anhang A
Tabellen und Grafiken
Formel zur Berechnung des Body-mass-Index (BMI) [80]:
BMI[
kg
m2
] =
Gewicht[kg]
Ko¨rpergro¨ße2[m2]
Der BMI spiegelt den Erna¨hrungszustand eines Patienten wieder. Adipositas za¨hlt zu
den Risikofaktoren fu¨r eine Arteriosklerose und somit auch fu¨r die KHK [81].
U¨blich ist eine Einteilung des BMI in 6 Stufen wie Tabelle A.1 zeigt [6].
Gradeinteilung BMI-Wert [ kg
m2
]
Untergewicht < 18,5
Normalgewicht 18,5 - 24,9
Pra¨adipositas 25 - 29,9
Adipositas Grad I 30 - 34,9
Adipositas Grad II 35 - 39,9
Adipositas Grad III > 40
Tabelle A.1: Gradeinteilung der Adipositas nach BMI-Werten (WHO).
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 2 4 5 3 4 10
2 14 9 18 9 8 28
RCA
3 14 13 16 13 20 30
4 35 36 37 39 37 39
LM 5 0 1 4 0 0 3
6 1 2 2 3 1 1
7 0 1 4 0 0 2
RIVA 8 6 7 4 2 2 4
9 9 7 12 8 9 8
10 29 28 27 25 23 24
11 0 2 4 1 2 7
12 36 32 38 31 29 34
RCX 13 1 8 12 3 4 9
14 23 29 33 27 19 30
15 39 38 39 42 35 44
Tabelle A.2: Absolute Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
0“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Seg-
ment und Rekonstruktionszeitpunkt.
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 20 16 23 23 13 26
2 26 26 22 26 25 19
RCA
3 28 24 28 26 16 20
4 12 9 9 6 3 9
LM 5 13 9 14 8 4 9
6 12 11 16 9 6 10
7 21 21 21 17 14 19
RIVA 8 28 29 28 25 17 34
9 22 27 21 21 21 28
10 12 17 15 9 11 19
11 19 23 23 15 9 26
12 11 15 11 5 10 17
RCX 13 29 26 24 24 12 33
14 23 16 16 17 18 17
15 9 10 14 7 10 4
Tabelle A.3: Absolute Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
1“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Seg-
ment und Rekonstruktionszeitpunkt.
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 22 24 14 14 22 13
2 10 14 10 12 11 5
RCA
3 9 13 7 9 11 3
4 3 6 6 3 7 4
LM 5 20 23 15 14 16 22
6 23 26 15 13 14 27
7 22 21 16 21 14 25
RIVA 8 14 11 17 17 15 8
9 14 17 13 10 8 13
10 8 5 8 11 9 10
11 23 18 22 15 21 17
12 4 5 4 10 8 1
RCX 13 20 14 16 16 19 10
14 7 8 4 7 13 6
15 5 5 0 4 8 5
Tabelle A.4: Absolute Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
2“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Seg-
ment und Rekonstruktionszeitpunkt.
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 9 9 11 13 14 4
2 3 4 3 6 9 1
RCA
3 2 3 2 5 6 0
4 3 2 1 5 6 1
LM 5 20 20 20 31 33 19
6 17 14 20 28 32 15
7 10 10 12 15 25 7
RIVA 8 5 6 4 9 19 7
9 8 2 7 14 15 4
10 4 3 3 8 10 0
11 11 10 4 22 21 3
12 2 1 0 7 6 1
RCX 13 3 5 1 10 18 1
14 0 0 0 2 3 0
15 0 0 0 0 0 0
Tabelle A.5: Absolute Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
3“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Seg-
ment und Rekonstruktionszeitpunkt.
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 3,77 7,55 9,43 5,66 7,55 18,87
2 26,42 16,98 33,96 16,98 15,09 52,83
RCA
3 26,42 24,53 30,19 24,53 37,74 56,60
4 66,04 67,92 69,81 73,58 69,81 73,58
LM 5 0 1,89 7,55 0 0 5,66
6 1,89 3,77 3,77 5,66 1,89 1,89
7 0 1,89 7,55 0 0 3,77
RIVA 8 11,32 13,21 7,55 3,77 3,77 7,55
9 16,98 13,21 22,64 15,09 16,98 15,09
10 54,72 52,83 50,94 47,17 43,40 45,28
11 0 3,77 7,55 1,89 3,77 13,21
12 67,92 60,38 71,70 58,49 54,72 64,15
RCX 13 1,89 15,09 22,64 5,66 7,55 16,98
14 43,40 54,72 62,26 50,94 35,85 56,60
15 73,58 71,70 73,58 79,25 66,04 83,02
Tabelle A.6: Relative Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
0“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Segment
und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 37,74 30,19 43,40 43,40 24,53 49,06
2 49,06 49,06 41,51 49,06 47,17 35,85
RCA
3 52,83 45,28 52,83 49,06 30,19 37,74
4 22,64 16,98 16,98 11,32 5,66 16,98
LM 5 24,53 16,98 26,42 15,09 7,55 16,98
6 22,64 20,75 30,19 16,98 11,32 18,87
7 39,62 39,62 39,62 32,08 26,42 35,85
RIVA 8 52,83 54,72 52,83 47,17 32,08 64,15
9 41,51 50,94 39,62 39,62 39,62 52,83
10 22,64 32,08 28,30 16,98 20,75 35,85
11 35,85 43,40 43,40 28,30 16,98 49,06
12 20,75 28,30 20,75 9,43 18,87 32,08
RCX 13 54,72 49,06 45,28 45,28 22,64 62,26
14 43,40 30,19 30,19 32,08 33,96 32,08
15 16,98 18,87 26,42 13,21 18,87 7,55
Tabelle A.7: Relative Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
1“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Segment
und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 41,51 45,28 26,42 26,42 41,51 24,53
2 18,87 26,42 18,87 22,64 20,75 9,43
RCA
3 16,98 24,53 13,21 16,98 20,75 5,66
4 5,66 11,32 11,32 5,66 13,21 7,55
LM 5 37,74 43,40 28,30 26,42 30,19 41,51
6 43,40 49,06 28,30 24,53 26,42 50,94
7 41,51 39,62 30,19 39,62 26,42 47,17
RIVA 8 26,42 20,75 32,08 32,08 28,30 15,09
9 26,42 32,08 24,53 18,87 15,09 24,53
10 15,09 9,43 15,09 20,75 16,98 18,87
11 43,40 33,96 41,51 28,30 39,62 32,08
12 7,55 9,43 7,55 18,87 15,09 1,89
RCX 13 37,74 26,42 30,19 30,19 35,85 18,87
14 13,21 15,09 7,55 13,21 24,53 11,32
15 9,43 9,43 0 7,55 15,09 9,43
Tabelle A.8: Relative Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
2“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Segment
und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 16,98 16,98 20,75 24,53 26,42 7,55
2 5,66 7,55 5,66 11,32 16,98 1,89
RCA
3 3,77 5,66 3,77 9,43 11,32 0
4 5,66 3,77 1,89 9,43 11,32 1,89
LM 5 37,74 37,74 37,74 58,49 62,26 35,85
6 32,08 26,42 37,74 52,83 60,38 28,30
7 18,87 18,87 22,64 28,30 47,17 13,21
RIVA 8 9,43 11,32 7,55 16,98 35,85 13,21
9 15,09 3,77 13,21 26,42 28,30 7,55
10 7,55 5,66 5,66 15,09 18,87 0
11 20,75 18,87 7,55 41,51 39,62 5,66
12 3,77 1,89 0 13,21 11,32 1,89
RCX 13 5,66 9,43 1,89 18,87 33,96 1,89
14 0 0 0 3,77 5,66 0
15 0 0 0 0 0 0
Tabelle A.9: Relative Ha¨ufigkeit des Scorewertes
”
3“ bei 53 Patienten aufgesplittet nach Segment
und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
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Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 41,51 37,74 52,83 49,06 32,08 67,92
2 75,47 66,04 75,47 66,04 62,26 88,68
RCA
3 79,25 69,81 83,02 73,58 67,92 94,34
4 88,68 84,91 86,79 84,91 75,47 90,57
LM 5 24,53 18,87 33,96 15,09 7,55 22,64
6 24,53 24,53 33,96 22,64 13,21 20,75
7 39,62 41,51 47,17 32,08 26,42 39,62
RIVA 8 64,15 67,92 60,38 50,94 35,85 71,70
9 58,49 64,15 62,26 54,72 56,60 67,92
10 77,36 84,91 79,25 64,15 64,15 81,13
11 35,85 47,17 50,94 30,19 20,75 62,26
12 88,68 88,68 92,45 67,92 73,58 96,23
RCX 13 56,60 64,15 67,92 50,94 30,19 79,25
14 86,79 84,91 92,45 83,02 69,81 88,68
15 90,57 90,57 100 92,45 84,91 90,57
Tabelle A.10: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
nicht diagnostisch verwertbar“ (Score 0+1)
bei 53 Patienten aufgesplittet nach Segment und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
Segment Rekonstruktionszeitpunkt
30% 40% 50% 60% 70% 80%
1 58,49 62,26 47,17 50,94 67,92 32,08
2 24,53 33,96 24,53 33,96 37,74 11,32
RCA
3 20,75 30,19 16,98 26,42 32,08 5,66
4 11,32 15,09 13,21 15,09 24,53 9,43
LM 5 75,47 81,13 66,04 84,91 92,45 77,36
6 75,47 75,47 66,04 77,36 86,79 79,25
7 60,38 58,49 52,83 67,92 73,58 60,38
RIVA 8 35,85 32,08 39,62 49,06 64,15 28,30
9 41,51 35,85 37,74 45,28 43,40 32,08
10 22,64 15,09 20,75 35,85 35,85 18,87
11 64,15 52,83 49,06 69,81 79,25 37,74
12 11,32 11,32 7,55 32,08 26,42 3,77
RCX 13 43,40 35,85 32,08 49,06 69,81 20,75
14 13,21 15,09 7,55 16,98 30,19 11,32
15 9,43 9,43 0 7,55 15,09 9,43
Tabelle A.11: Relative Ha¨ufigkeit der Bewertung
”
diagnostisch verwertbar“ (Score 2+3) bei 53
Patienten aufgesplittet nach Segment und Rekonstruktionszeitpunkt; Angaben in [%].
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Abbildung A.1: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Messge-
nauigkeit des MSCT an Stenosen. Messpunkt: Stenosenlumen; von oben nach unten: QCA-Wert
versus minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.2: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Messge-
nauigkeit des MSCT an Stenosen. Messpunkt: 1 cm proximal der Stenose; von oben nach unten:
QCA-Wert versus minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
83
Abbildung A.3: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit des MSCT an Stenosen. Messpunkt: 1 cm distal der Stenose; von oben nach unten:
QCA-Wert versus minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Messpunkt (Anzahl) x¯− 2SD mittlere Abweichung (x¯) x¯+ 2SD
LM proximal (n = 30) -0,587 1,101 2,790
LM distal (n = 35) -0,486 1,063 2,612
RIVA Abgang (n = 42) -0,772 0,670 2,113
RIVA 1 cm (n = 39) -1,001 0,375 1,750
RIVA 3 cm (n = 37) -1,018 0,202 1,422
RIVA 5 cm (n = 34) -0,784 0,269 1,321
RCX Abgang (n = 39) -0,369 0,681 1,730
RCX 1 cm (n = 37) -0,695 0,521 1,737
RCX 3 cm (n = 32) -0,802 0,457 1,716
RCX 5 cm (n = 24) -0,505 0,410 1,324
RCA Abgang (n = 39) -0,925 0,393 1,711
RCA 1 cm (n = 34) -0,541 0,573 1,687
RCA 3 cm (n = 33) -0,658 0,308 1,274
RCA 5 cm (n = 29) -0,705 0,315 1,335
Tabelle A.12: Bland-Altman-Tabelle fu¨r den Vergleich QCA -minimale MSCT-Werte an den
Koronarien; Angaben in [mm].
Messpunkt (Anzahl) x¯− 2SD mittlere Abweichung (x¯) x¯+ 2SD
LM proximal (n = 30) -0,945 0,620 2,186
LM distal (n = 35) -1,095 0,525 2,145
RIVA Abgang (n = 42) -1,048 0,325 1,699
RIVA 1 cm (n = 39) -1,399 -0,016 1,367
RIVA 3 cm (n = 37) -1,647 -0,069 1,281
RIVA 5 cm (n = 34) -0,840 0,095 1,030
RCX Abgang (n = 39) -0,560 0,328 1,217
RCX 1 cm (n = 37) -0,889 0,334 1,557
RCX 3 cm (n = 32) -1,143 0,210 1,448
RCX 5 cm (n = 24) -0,678 0,178 1,034
RCA Abgang (n = 39) -1,378 -0,027 1,324
RCA 1 cm (n = 34) -0,825 0,204 1,234
RCA 3 cm (n = 33) -1,322 -0,016 0,976
RCA 5 cm (n = 29) -0,892 0,053 0,998
Tabelle A.13: Bland-Altman-Tabelle fu¨r den Vergleich QCA -mittlere MSCT-Werte an den Ko-
ronarien; Angaben in [mm].
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Messpunkt (Anzahl) x¯− 2SD mittlere Abweichung (x¯) x¯+ 2SD
LM proximal (n = 30) -1,587 0,139 1,865
LM distal (n = 35) -1,860 -0,013 1,834
RIVA Abgang (n = 42) -1,465 -0,020 1,426
RIVA 1 cm (n = 39) -2,071 -0,381 1,310
RIVA 3 cm (n = 37) -1,919 -0,341 1,237
RIVA 5 cm (n = 34) -1,015 -0,079 0,857
RCX Abgang (n = 39) -0,929 -0,024 0,881
RCX 1 cm (n = 37) -1,219 0,147 1,513
RCX 3 cm (n = 32) -1,390 -0,037 1,315
RCX 5 cm (n = 24) -1,064 -0,054 0,955
RCA Abgang (n = 39) -2,046 -0,447 1,151
RCA 1 cm (n = 34) -1,334 -0,164 1,005
RCA 3 cm (n = 33) -1,646 -0,341 0,964
RCA 5 cm (n = 29) -1,459 -0,244 0,972
Tabelle A.14: Bland-Altman-Tabelle fu¨r den Vergleich QCA -maximale MSCT-Werte an den
Koronarien; Angaben in [mm].
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Abbildung A.4: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Messge-
nauigkeit der MSCT am linken Hauptstamm. Messpunkt: proximal; von oben nach unten: QCA-
Wert versus minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.5: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Messge-
nauigkeit der MSCT am linken Hauptstamm. Messpunkt: distal; von oben nach unten: QCA-Wert
versus minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.6: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RIVA. Messpunkt: Abgang; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.7: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RIVA. Messpunkt: 1 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.8: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RIVA. Messpunkt: 3 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.9: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RIVA. Messpunkt: 5 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.10: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RCX. Messpunkt: Abgang; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.11: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RCX. Messpunkt: 1 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.12: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RCX. Messpunkt: 3 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.13: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT am RCX. Messpunkt: 5 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.14: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT an der RCA. Messpunkt: Abgang; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.15: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT an der RCA. Messpunkt: 1 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.16: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT an der RCA. Messpunkt: 3 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Abbildung A.17: Grafische Darstellung der Bland-Altman-Methode zur Bestimmung der Mess-
genauigkeit der MSCT an der RCA. Messpunkt: 5 cm; von oben nach unten: QCA-Wert versus
minimalem, mittlerem und maximalem MSCT-Wert.
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Messpunkt (Anzahl) QCA -CTmin QCA -CTmittel QCA -CTmax
LM proximal (n = 3) 0,9693 0,7739 -0,0316
LM distal (n = 5) 0,8380 0,9365 0,8662
RIVA Abgang (n = 7) -0,5736 -0,4823 -0,0988
RIVA 1 cm (n = 7) 0,5068 0,4853 0,3540
RIVA 3 cm (n = 6) -0,0687 -0,1158 -0,1507
RIVA 5 cm (n = 5) -0,7659 -0,7173 -0,5730
RCX Abgang (n = 7) 0,0029 0,0269 0,0586
RCX 1 cm (n = 7) -0,0160 0,2748 0,4808
RCX 3 cm (n = 7) -0,1776 -0,3395 -0,3807
RCX 5 cm (n = 5) -0,8304 -0,8207 -0,7942
RCA Abgang (n = 6) -0,4169 -0,4033 -0,3768
RCA 1 cm (n = 5) -0,8455 -0,7553 -0,6024
RCA 3 cm (n = 5) 0,5035 0,4935 0,4668
RCA 5 cm (n = 3) -0,9765 -0,9998 -0,9881
Tabelle A.15: Herzfrequenzgruppe I: Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herz-
frequenz und Durchmesserdifferenzen zwischen QCA- und MSCT-Werten.
Messpunkt (Anzahl) QCA -CTmin QCA -CTmittel QCA -CTmax
LM proximal (n = 13) 0,0241 0,0849 0,1334
LM distal (n = 15) 0,3499 0,3298 0,2682
RIVA Abgang (n = 16) 0,0637 0,0857 0,1029
RIVA 1 cm (n = 16) -0,0454 -0,0250 -0,0059
RIVA 3 cm (n = 14) 0,3678 0,5021 0,5555
RIVA 5 cm (n = 14) 0,3527 0,2886 0,1826
RCX Abgang (n = 16) 0,0852 -0,0460 -0,1974
RCX 1 cm (n = 15) 0,2578 0,1740 0,1021
RCX 3 cm (n = 11) 0,2972 0,2818 0,2619
RCX 5 cm (n = 8) -0,0290 -0,2889 -0,4224
RCA Abgang (n = 15) 0,1553 0,0470 -0,0573
RCA 1 cm (n = 12) -0,2540 -0,0400 0,1132
RCA 3 cm (n = 11) -0,5569 -0,5274 -0,4406
RCA 5 cm (n = 12) -0,5638 -0,5182 -0,3213
Tabelle A.16: Herzfrequenzgruppe II: Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herz-
frequenz und Durchmesserdifferenzen zwischen QCA- und MSCT-Werten.
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Messpunkt (Anzahl) QCA -CTmin QCA -CTmittel QCA -CTmax
LM proximal n = 10) -0,0932 -0,0771 -0,0362
LM distal (n = 10) 0,2847 0,1221 -0,0135
RIVA Abgang (n = 13) 0,4085 0,2844 0,1538
RIVA 1 cm (n = 11) -0,4037 -0,4163 -0,3783
RIVA 3 cm (n = 12) 0,4130 0,3949 0,3510
RIVA 5 cm (n = 10) 0,5657 0,4508 0,1749
RCX Abgang (n = 11) -0,1305 0,0436 0,2247
RCX 1 cm (n = 12) -0,1831 -0,2483 -0,2483
RCX 3 cm (n = 11) 0,1997 0,3035 0,3654
RCX 5 cm (n = 9) 0,2539 0,1021 -0,0384
RCA Abgang (n = 14) -0,1332 -0,1591 -0,1665
RCA 1 cm (n = 13) -0,2372 -0,0517 0,1033
RCA 3 cm (n = 13) 0,1063 -0,0181 -0,0874
RCA 5 cm (n = 11) -0,2033 -0,2611 -0,1549
Tabelle A.17: Herzfrequenzgruppe III: Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herz-
frequenz und Durchmesserdifferenzen zwischen QCA- und MSCT-Werten.
Messpunkt (Anzahl) QCA -CTmin QCA -CTmittel QCA -CTmax
LM proximal (n = 4) 0,6201 0,4887 -0,0217
LM distal (n = 5) -0,4652 -0,2046 0,0448
RIVA Abgang (n = 6) -0,4652 -0,4431 -0,1302
RIVA 1 cm (n = 5) 0,9228 0,9784 0,8826
RIVA 3 cm (n = 5) 0,7333 0,4268 0,1436
RIVA 5 cm (n = 5) 0,3223 0,1825 0,1236
RCX Abgang (n = 5) 0,4863 0,1320 -0,0958
RCX 1 cm (n = 3) 0,7135 0,7912 0,8993
RCX 3 cm (n = 2) 0,7486 -1,0000 -0,9535
RCX 5 cm (n = 2) 1,0000 1,0000 1,0000
RCA Abgang (n = 4) -0,9652 -0,9156 -0,6503
RCA 1 cm (n = 4) -0,4651 -0,4807 -0,5264
RCA 3 cm (n = 4) -0,6534 0,0832 0,5055
RCA 5 cm (n = 3) 0,1081 -0,4752 -0,7276
Tabelle A.18: Herzfrequenzgruppe IV: Pearson-Korrelationskoeffizienten zwischen mittlerer Herz-
frequenz und Durchmesserdifferenzen zwischen QCA- und MSCT-Werten.
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